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RESUMEN 
La ingeniería de tejidos es una ciencia altamente multidisciplinaria que se 
sustenta en distintas ciencias cómo la medicina clínica, ingeniería mecánica, ingeniería 
de materiales, genética y disciplinas relacionadas tanto a la ingeniería como a las 
ciencias de la vida. Especialmente, la ingeniería tisular nace como respuesta a los 
problemas que presentan las terapias de reparación y regeneración de tejidos que se 
utilizan actualmente. En contraste con el enfoque clásico de biomateriales, se basa en 
la comprensión de la formación y regeneración de los tejidos, y tiene como objetivo 
inducir nuevos tejidos funcionales, en lugar de simplemente implantar nuevas piezas 
de repuesto. Este enfoque se basa en gran medida en el uso de biomateriales que 
puedan funcionar como sustitutos biológicos, como andamios 3D porosos, para 
proporcionar el entorno adecuado para la regeneración de los tejidos y órganos 
dañados. Estos andamios esencialmente actúan como una plantilla para guiar la 
formación de tejido y el crecimiento celular. 
La hipótesis de este trabajo es que la combinación de polímeros naturales 
adecuadamente compatibilizada, junto con la incorporación de un biocerámico, 
permite lograr un nuevo biomaterial hidrogel para aplicación en medicina regenerativa 
ósea. Para probar esta hipótesis se desarrolló un biomaterial a partir de polímeros 
naturales. En particular, el quitosano (Qo), un biopolímero policatiónico, presenta muy 
buena biocompatibilidad y baja citotoxicidad pero sus propiedades mecánicas y tasa 
de degradación no son las adecuadas para su aplicación en ingeniería de tejido óseo. 
La carboximetilcelulosa (CMC), un polímero polianiónico derivado de la celulosa con 
grupos carboximetilo unidos a los grupos hidroxilo de la unidad de glucosa, tiene gran 
importancia industrial, y su uso se ha incrementado, no sólo porque es de bajo costo y 
tiene capacidad para reaccionar con moléculas cargadas dentro de rangos de pH 
específicos, sino porque sus productos de degradación son biocompatibles y 
biodegradables.  
Como objetivo general de esta tesis doctoral se propuso desarrollar un 
biomaterial basado en hidrogeles de polisacáridos para aplicación en medicina 
regenerativa, empleando una metodología de ultrasonido para mejorar la 
compatibilidad, la estabilidad, las propiedades mecánicas y las propiedades biológicas 
de los complejos de polielectrolitos (PEC) basados en quitosano (Qo) y 
carboximetilcelulosa (CMC), a través del acoplamiento de macrorradicales 
interpoliméricos producidos por la reacción sonoquímica. El biomaterial obtenido fue 
caracterizado mediante microscopía electrónica de barrido (SEM), microscopía 
electrónica de transmisión (TEM) y espectrometría infrarroja con transformada de 
Fourier (FT-IR). Además, se realizaron pruebas de hinchamiento (swelling), se 
estudiaron las propiedades mecánicas y la cinética de degradación del biomaterial 
obtenido. Conjuntamente, se evaluó la posible citotoxicidad in vitro de los andamios 
utilizando cultivos de macrófagos RAW 264.7. El material obtenido no mostró 
evidencia de citotoxicidad, lo que sugiere que los biomateriales basados en un 
complejo polielectrolito desarrollados en condiciones de ultrasonido (PEC-US) podrían 
ser útiles en el campo de la ingeniería de tejidos óseo-cartilaginoso. 
Además, la hidroxiapatita (HAp) de dimensiones nanométricas fue obtenida a 
partir de la incineración de hueso bovino, mediante un procedimiento desarrollado en 
nuestro laboratorio. La reducción de tamaño promedio de las partículas de HAp 
obtenidas, fue analizada mediante imágenes de SEM y TEM, demostrando que es 
posible disminuir el tamaño de las partículas hasta dimensiones nanométricas (del 
orden de los 25nm) por medio de una combinación de técnicas (mecánica y 
ultrasonido). Las nanopartículas de HAp (nHAp) fueron utilizadas en la segunda parte 
del trabajo como nano-refuerzo del scaffold PEC-US desarrollado. La reducción del 
tamaño promedio de partículas resultó importante porque mejoró la integración de las 
mismas en la matriz polimérica. 
En conjunto, los resultados indican que el biomaterial desarrollado posee 
características adecuadas, tanto desde el punto de vista fisicoquímico como de 
biocompatibilidad, mostrando su potencialidad para ser utilizado en la regeneración de 
tejido óseo-cartilaginoso.  
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I.1.INTRODUCCIÓN GENERAL   
I.1.1 Tejido óseo  
El tejido óseo1 es una forma especializada del tejido conjuntivo, que constituye 
aproximadamente el 18% del peso corporal, es el componente primordial de los huesos 
y desempeña varias funciones. Entre las principales se pueden atribuir las propiedades 
mecánicas de la locomoción, que ofrecen el sitio y el soporte para la inserción del tejido 
muscular esquelético, incluyendo el sostén y la protección de los tejidos blandos y 
órganos vitales (como corazón, pulmones, cerebro, médula ósea, etc.); la producción de 
células sanguíneas (hemopoyesis2); el almacenamiento de triglicéridos en la médula 
ósea como reserva potencial de energía química; y la función metabólica, ya que la 
matriz mineral ósea representa la principal reserva de iones minerales, especialmente 
de calcio y fósforo [Duplomb et al. 2007; Florencio-Silva et al. 2015; Tortora, G. J. 2013]. 
Tanto el calcio como el fósforo pueden ser movilizados de la matriz ósea y captados por 
la sangre según sea necesario, para mantener las concentraciones adecuadas en todo el 
organismo, desempeñando un papel importante en la regulación homeostática de la 
calcemia3 [Ross & Pawlina 2013]. 
El tejido óseo está sujeto constantemente al remodelado cíclico desde su 
desarrollo. A pesar de su apariencia inerte, el hueso es un órgano altamente dinámico 
que es resorbido continuamente por los osteoclastos y restaurado por los osteoblastos, 
otorgándole la propiedad de ser el único tejido capaz de repararse a sí mismo sin dejar 
cicatrices [Florencio-Silva et al. 2015]. 
I.1.1.1 Composición ósea 
La composición y la estructura de los huesos están sujetas a influencias 
hormonales, metabólicas y nutricionales múltiples. En principio, el tejido óseo está 
compuesto por células y matriz extracelular. La característica que lo distingue de los 
otros tejidos conjuntivos es la mineralización de su matriz, que produce un tejido duro 
con gran resistencia a la compresión y a la tracción. Dentro de los componentes 
inorgánicos que conforman la matriz (que contribuye con un 65-70% a la matriz), la sal 
inorgánica: el fosfato de calcio [Ca3(PO4)2]; se combina con otra sal mineral, el hidróxido 
de calcio [Ca(OH)2], formando cristales de hidroxiapatita [Ca10(PO4)6(OH)2]. Además se 
encuentran otras sales minerales, como el carbonato de calcio (CaCO3), e iones como el 
                                                             
1 El adjetivo óseo deriva del término latino os u osseus (usado para nombrar lo que pertenece o está 
vinculado a ciertos huesos). Anatomía Humana Práctica. Tomo I – Omar Félix Campohermoso Rodriguez. 
Ed. “Original San José “. La Paz, Boivia. 2016. 
2 Hematopoyesis o hemopoyesis (del griego αἷμα, -ατος-, 'sangre' y ποίησις, 'creación'). 
3 Calcemia: Concentración de calcio en sangre 




Página | 11  
 
magnesio, flúor, sodio, manganeso, potasio y sulfato [Ross & Pawlina 2013; Cediel et al. 
2009]. 
Los principales componentes orgánicos de la matriz ósea son los elementos 
proteicos (que comprenden el 25-30% restante), que se dividen en proteínas de tipo 
colágeno, especialmente el tipo I y, en menor medida, el colágeno tipo V y vestigios de 
otros tipos de colágeno (tipo III, XI y XIII); constituyendo entre todos alrededor del 90% 
del peso total de las proteínas de la matriz ósea. Conjuntamente contiene otras 
proteínas no colágenas (como osteocalcina, osteopontina, osteonectina, fibronectina y 
factores de crecimiento) que participan activamente en la mineralización, además de 
regular la relación de los elementos orgánicos de la matriz con los elementos inorgánicos 
y con las células óseas [Duplomb et al. 2007; Cediel et al.  2009]. Junto con el colágeno, 
las proteínas no colágenas de la matriz forman un andamio para la deposición de 
hidroxiapatita y dicha asociación es responsable de la rigidez y resistencia típicas del 
tejido óseo [Datta et al. 2008]. Desde la perspectiva de la ciencia de los materiales, el 
hueso se puede considerar como un material verdaderamente compuesto. 
En el tejido óseo se describen cinco tipos celulares: células osteoprogenitoras, 
osteoblastos, osteocitos, células de revestimiento y osteoclastos. Con excepción del 
osteoclasto, cada una de estas células puede considerarse una forma diferenciada del 
mismo tipo celular (Figura I.1). Las células osteoprogenitoras (u osteogénicas4) derivan 
de células madre mesenquimáticas de la médula ósea que tienen la potencialidad de 
diferenciarse en muchos tipos celulares diferentes (fibroblastos, osteoblastos, 
adipocitos, condrocitos y células musculares). Los osteoblastos5 son células cuboidales 
polarizadas que se ubican a lo largo de la superficie, cuya función es sintetizar y secretar 
la matriz ósea orgánica (el osteoide6: fibras de colágeno, proteoglucanos, osteocalcina, 
osteonectina, etc.); por eso se los denomina como células osteoformadoras 
diferenciadas que conservan la capacidad de dividirse. Además producen la enzima 
fosfatasa alcalina (FAL), que favorece la deposición de fosfato de calcio, siendo su 
actividad uno de los primeros marcadores del fenotipo osteoblástico [Ross & Pawlina 
2013; Florencio-Silva et al. 2015]. Una vez que algunos osteoblastos quedan totalmente 
rodeados por matriz ósea, se diferencian a osteocitos7, que son células maduras sin 
capacidad proliferativa localizados dentro de lagunas rodeadas por una matriz ósea 
mineralizada, en donde muestran una morfología8 dendrítica (que difiere según el tipo 
                                                             
4  –génicas, de gennán, producir. 
5  –blasto, de blastós, germen. 
6  Osteoide: Porción orgánica sin mineralizar de la matriz ósea que se forma con anterioridad a la 
maduración del tejido óseo. 
7  –cito, de kýtos, célula. 
8  Morfología: del griego μορφo morphḗ 'forma', y λογία logía 'tratado o estudio'. 
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de hueso). Los osteocitos extienden prolongaciones citoplasmáticas a través de 
canalículos en la matriz para establecer contacto con las prolongaciones de osteocitos 
vecinos y de células del revestimiento óseo del entorno. Estas células son cruciales en el 
mantenimiento de la matriz ósea y, en establecer una relación entre los cambios 
mecánicos del hueso y su actividad metabólica (mecanotransducción), alterando no sólo 
la expresión génica sino también el mecanismo apoptótico celular. De esta manera, los 
osteocitos actúan como orquestadores de la remodelación ósea, a través de la 
regulación de osteoblastos y osteoclastos, adaptando al hueso a las fuerzas mecánicas 
diarias. Las células del revestimiento óseo tapizan el tejido óseo que no se está 
remodelando, que en las superficies externas del hueso reciben el nombre de células 
periósticas y en las superficies internas se denominan células endósticas. 
 
Los osteoclastos 9  son células multinucleadas diferenciadas a partir de 
precursores hematopoyéticos mononucleares (CFU-GM) ubicados en la médula ósea y 
están estrechamente relacionados con los macrófagos. Poseen varias características 
citológicas (multinucleación, morfología altamente polarizada y numerosas 
mitocondrias). Los osteoclastos reabsorben la matriz mineralizada al adherirse a la 
superficie y secretar protones e hidrolasas lisosomales en un compartimento 
extracelular restringido formado debajo de su borde ondulado o festoneado (llamado 
también laguna de resorción). Esta secreción es necesaria para la solubilización de 
minerales óseos y la digestión de la matriz orgánica por las proteasas ácidas [Duplomb 
                                                             
9 -clastos, de klastós, roto. 
Figura I.1: Representación esquemática de las células asociadas con el hueso. [Ross & 
Pawlina 2013]. 
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et al. 2007]. Esta descomposición de la matriz osteoide se denomina resorción, y es 
parte del proceso normal de crecimiento, mantenimiento y reparación del hueso. 
I.1.1.2 Osteogénesis 
El proceso por el cual se forma el hueso, se denomina osificación u osteogénesis. 
Se han descrito dos formas para el desarrollo del tejido óseo. La osificación 
intramembranosa a partir de la diferenciación del tejido mesenquimatoso, sin la 
intervención de un cartílago precursor; y la osificación endocondral, mediante un 
“molde” previo de cartílago hialino. Durante la embriogénesis el desarrollo normal del 
esqueleto 10  comienza con el reclutamiento y la agregación de células madre 
mesenquimales (MSCs, del inglés mesenchymal stem cells), dentro de estas 
agregaciones las células se diferencian en condrocitos en la osificación endocondral, 
para dar lugar a los huesos de las extremidades y del esqueleto axial que soportan peso 
(por ejemplo, las vértebras); o directamente en osteoblastos en la vía de formación ósea 
intramembranosa, para formar los huesos planos del cráneo y de la cara, la mandíbula 
y la clavícula, entre otros [Welsch et al. 2008; Cediel et al. 2009]. En ambos tipos de 
osificación, el hueso inicialmente formado es un hueso inmaduro también denominado 
hueso primario o reticular, que paulatinamente se va remodelando hasta conformar un 
hueso maduro, también conocido como hueso secundario o laminar.  
En situaciones normales, conforme los huesos crecen en longitud es necesario el 
modelado y remodelado óseo, que consiste en la resorción preferencial de algunas 
partes de un hueso (remoción de minerales y fibras colágenas del hueso por los 
osteoclastos) y la formación ósea (deposito e incorporación de minerales y fibras 
colágenas al hueso por los osteoblastos) en otras partes del mismo. El proceso de 
modelado óseo, donde los huesos son esculpidos, ocurre durante el período de 
crecimiento y conduce al incremento constante de masa ósea, teniendo en esta etapa 
independencia entre la formación y la resorción, pero siendo predominante la primera. 
En el adulto, normalmente la formación ósea está en equilibrio con la resorción, 
mientras que en los ancianos la resorción con frecuencia supera la formación ósea 
[Duplomb et al. 2007; Tortora, G. J. 2013]. 
I.1.1.3 Funciones endocrinas del tejido óseo 
Estudios recientes se han centrado en las funciones endocrinas óseas que 
pueden afectar a otros órganos [Fukumoto & Martin 2009; Guntur & Rosen 2012; 
Karsenty 2014]. Por ejemplo, se ha demostrado que la osteocalcina producida por los 
osteoblastos actúa en otros órganos y se la puede encontrar en dos formas: carboxilada 
                                                             
10 Esqueleto, del griego σκελετός, skeletós = "secó". Se usaba para referirse a las momias u objetos 
disecados o resecos. 
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y no carboxilada. La forma carboxilada tiene una alta afinidad con los cristales de 
hidroxiapatita, permaneciendo en la matriz ósea durante su mineralización. La forma no 
carboxilada muestra una menor afinidad por los minerales, y es transportada por el 
torrente sanguíneo, llegando a otros órganos, tales como el páncreas, el tejido adiposo, 
testículos y el sistema nervioso. En el páncreas, la osteocalcina actúa como un regulador 
positivo de la secreción de la insulina pancreática, así como para la proliferación de las 
células β - pancreáticas. En el tejido adiposo, la osteocalcina estimula la expresión del 
gen de la adiponectina, que a su vez aumenta la sensibilidad a la insulina. En los 
testículos, la osteocalcina puede unirse a un receptor específico en las células de Leydig 
y aumenta la síntesis de testosterona y, en consecuencia, aumenta la fertilidad. La 
osteocalcina también estimula la síntesis de neurotransmisores en el hipocampo e 
inhibe la síntesis de ácido gamma-aminobutírico (GABA), mejorando las habilidades de 
aprendizaje y memoria [Florencio-Silva et al. 2015]. Los osteocitos también actúan sobre 
el sistema inmunológico modificando el microentorno en los órganos linfoides primarios 
y, por lo tanto, influyendo en la linfopoyesis, y son capaces de regular el metabolismo 
de los fosfatos, actuando sobre otros órganos, como la glándula paratiroidea y los 
riñones, reduciendo los niveles circulantes de fosfatos [Fukumoto & Martin 2009; 
Guntur & Rosen 2012; Sato et al. 2013; Karsenty, G. 2014].  
I.1.1.4 Estructura del hueso 
El hueso está compuesto típicamente por tejido óseo y otros tejidos conjuntivos, 
incluidos el hematopoyético y el adiposo, junto con vasos sanguíneos y nervios. Si el 
hueso forma parte de una articulación móvil (sinovial) hay cartílago hialino presente. El 
tejido óseo se organiza de manera tal, que hacia la periferia de cada hueso y en la diáfisis 
de los huesos largos, las células y la matriz forman una masa sólida continua a la que se 
denomina hueso compacto o cortical (alrededor del 80% del esqueleto total), que rodea 
una gran cavidad central en la que el tejido óseo se dispone a manera de una malla como 
un sistema tridimensional de espículas o trabéculas finas y ramificadas, que se denomina 
hueso esponjoso o trabecular (alrededor del 20% del esqueleto total). Estos dos tipos de 
hueso diferente, compacto o cortical y esponjoso o trabecular, se continúan entre sí sin 
un límite bien definido. Entre las trabéculas quedan espacios amplios para tejido 
hematopoyético o tejido adiposo. Tanto el hueso compacto como el esponjoso en 
estado maduro se caracterizan por organizarse a manera de láminas o laminillas, en las 
que los osteocitos emiten prolongaciones para comunicarse con sus vecinas (de la 
misma lámina y de las adyacentes), a través de unos pequeños canales denominados 
canalículos óseos. Las láminas conforman una serie de estructuras a manera de cilindros 
denominadas osteonas o sistemas de Haver11, en las que se encuentra un canal central 
                                                             
11  El epónimo proviene del médico anatomista inglés Clopton Havers (1657 - 1702), que realizó 
investigaciones pioneras sobre la microestructura del hueso. 
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o conducto de Havers, paralelo al eje de la osteona, por el que transitan elementos 
vasculares que nutren al tejido óseo. Las osteonas vecinas se encuentran comunicadas 
ente sí por medio de canales denominados conductos de Volkman [Welsch & Sobotta 
2008, Cediel et al. 2009].  
A escala macroscópica la estructura del hueso puede analizarse considerando las 
partes de un hueso largo, cómo el fémur ilustrado en la Figura I.2. Un hueso largo tiene 
mayor longitud que diámetro y consta de las siguientes partes: 
 La diáfisis es el cuerpo del hueso 
 Las epífisis son las terminaciones proximal y distal del hueso 
 Las metáfisis son las regiones de hueso maduro donde la diáfisis se une a la 
epífisis. En un hueso en crecimiento, cada metáfisis incluye el cartílago de crecimiento 
(o placa epifisiaria), una capa de cartílago hialino que permite a la diáfisis del hueso 
crecer en longitud. Cuando un hueso deja de crecer en longitud, alrededor de los 18 a 
21 años de edad, el cartílago de la placa epifisiaria se reemplaza por hueso. 
 El cartílago articular es una capa fina de cartílago hialino que cubre la zona de la 
epífisis donde un hueso se articula con otro, reduciendo la fricción y absorbiendo los 
impactos en las articulaciones móviles. 
 El periostio 12  es una vaina dura de tejido conectivo denso e irregular que 
envuelve la superficie ósea en los lugares que no están cubiertos por cartílago, con 
predominio de colágeno tipo I y células osteoprogenitoras del periostio que permiten el 
crecimiento en espesor, pero no en longitud. El periostio también protege al hueso, lo 
asiste en la reparación de fracturas, ayuda a la nutrición del tejido óseo y sirve como 
punto de inserción a ligamentos y tendones. Se encuentra unido al hueso subyacente 
mediante fibras de Sharpey13, finos haces de fibras colágenas que se extienden desde el 
periostio hacia la matriz extracelular del hueso (matriz osteoide). 
 La cavidad medular es el espacio dentro de la diáfisis que en los adultos contiene 
médula ósea amarilla. 
 El endostio es una fina membrana que limita la cavidad medular. Contiene una 
sola capa de células formadoras de hueso y una pequeña cantidad de tejido conectivo 
[Tortora, G. J. 2013]. 
                                                             
12 Periostio: del griefo περί 'alrededor de' y osteo- ὀστέον del griego 'hueso'. 
13 Descubiertas por el anatomista escocés William Sharpey en 1846. 
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 Las arterias nutricias atraviesan sin ramificarse la sustancia compacta 
para llegar al espacio medular e irrigar la médula ósea y la sustancia esponjosa.  
 
Figura I.2: Estructura de un hueso largo. Adaptado de [OpenStax College, 2013a]. 
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Según su forma, los huesos se pueden clasificar en cuatro grupos. Los huesos 
largos, que tienen una longitud mayor que las otras dos dimensiones y están 
compuestos por una diáfisis y dos epífisis, como el fémur, la tibia y los metacarpianos. 
Los huesos cortos, que tienen sus tres dimensiones casi iguales, como los huesos del 
carpo. Los huesos planos, que son delgados y anchos, como la calota craneana y el 
esternón; y están formados por dos capas de tejido óseo compacto bastante gruesas 
con una capa interpuesta de tejido óseo esponjoso. Y los huesos irregulares, que poseen 
una forma que no permite clasificarlos dentro de ninguno de los tres grupos anteriores, 
tales como las vértebras.  
I.1.1.5 Remodelación y reparación ósea 
El hueso sufre modificaciones cíclicas, denominadas remodelación ósea, que 
permiten adaptarse a las limitaciones mecánicas, mantener la homeostasis del fósforo 
y el calcio, y reemplazar periódicamente el hueso viejo por nuevo. La remodelación ósea 
es un proceso altamente complejo, en un ciclo que consta de tres fases: (1) inicio de la 
resorción ósea por osteoclastos, (2) la transición (o período de reversión) de la resorción 
al hueso nuevo en formación, y (3) la formación de hueso nuevo por los osteoblastos. 
Este proceso se produce debido a las acciones coordinadas de los osteoclastos y los 
osteoblastos, mientras que los osteocitos actúan como mecanosensores y 
orquestadores del proceso de remodelación ósea, que junto con las células de 
revestimiento óseo forman la estructura anatómica temporal llamada unidad 
multicelular básica (BMU) [Duplomb et al. 2007; Florencio-Silva et al. 2015]. 
El estímulo fisiológico clave para la remodelación ósea adulta normal es la 
alteración de la carga mecánica. Las cargas pesadas o los impactos que se aproximan o 
superan el límite de tensión máxima (compresión/ flexión) que puede soportar, pueden 
provocar fracturas y proporcionan un poderoso desencadenante para que los 
osteoblastos formen una nueva matriz para fortalecer el hueso. A la inversa, una carga 
insuficiente (y, por lo tanto, una tensión reducida) desencadena la resorción ósea 
osteoclástica, ya que el hueso es "percibido" como demasiado grueso y pesado para el 
nivel actual de actividad. La remodelación ósea también se desencadena por daños, es 
decir, la necesidad de reparar micro / macro fracturas. Además, el recambio óseo puede 
estar sujeto a regulación por un "reloj biológico" a largo plazo que garantiza que el hueso 
viejo se reemplace antes de que se dañe o se vuelva quebradizo [Arnett, T. 2015].  
Uno de los principales problemas con los materiales de implantes actuales es que 
son mucho más rígidos que el hueso cortical humano. De acuerdo con el principio de 
carga compartida de la teoría compuesta [Hull & Clyne, 1996], si se coloca un implante 
rígido de metal o cerámica en el hueso, el hueso se someterá a un entorno mecánico 
reducido y, en consecuencia, el hueso se reabsorberá. Esto concuerda con lo que se 
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conoce como "Ley de Wolff"14, es decir, con el cambio de tensión o el estrés impuesto 
en el hueso, este se remodelará de manera que la tensión se mantenga dentro de niveles 
específicos. En el caso de prótesis de reemplazo, se cree que la resorción ósea en el 
hueso proximal conduce a un aflojamiento aséptico de la prótesis (que es un problema 
muy común). Las características elásticas del implante desempeñan un papel 
importante al permitir que el hueso alcance un estado de carga fisiológicamente 
aceptable. 
Por otro lado, un desequilibrio de la resorción y formación ósea puede dar como 
resultado diversas enfermedades óseas. Por ejemplo, el aumento anormal en la 
formación y actividad de los osteoclastos, donde la resorción excede la formación, 
contribuye a la disminución de la densidad ósea, pérdida de masa ósea y a un aumento 
de fracturas. En algunas afecciones patológicas que incluyen metástasis15 óseas y artritis 
inflamatoria, la activación anormal de los osteoclastos produce erosiones periarticulares 
y lesiones osteolíticas dolorosas. En la periodontitis, una enfermedad del periodonto16 
causada por la proliferación bacteriana induce la migración de células inflamatorias. 
Estas células producen mediadores químicos como IL-6 y RANKL que estimulan la 
migración de los osteoclastos. Como resultado, se produce un aumento anormal de la 
resorción ósea en el hueso alveolar, lo que contribuye a la pérdida de las inserciones de 
los dientes y a la progresión de la periodontitis [Florencio-Silva et al. 2015]. Por el 
contrario, el aumento de masa ósea puede producir osteopetrosis, una enfermedad 
congénita presente desde el nacimiento en la que los huesos son superdensos. Estas 
enfermedades demuestran la importancia del proceso normal de remodelación ósea 
para el mantenimiento de la homeostasis ósea. El equilibrio entre la formación y la 
resorción ósea es necesario y depende de la acción de varios factores locales (por 
ejemplo, factores de crecimiento y citoquinas) y sistémicos (hormonas tales como 
calcitonina y estrógeno) [Manolagas, S. C. 2000; Duplomb et al. 2007; Florencio-Silva et 
al. 2015]. 
  
                                                             
14 «La forma y estructura de los huesos en crecimiento y de los adultos, depende del estrés y la tensión -
esfuerzos- a los que están sometidos. Alterando las líneas de tensión, la forma de los huesos puede ser 
cambiada». Tomado de su libro «The law of Prone Transformation» en 1892 -antes del descubrimieto de 
los Rayos X. Julius Wolff (1836 – 1902). 
15 La metástasis (del griego Μετάσταση – mudarse de lugar o transferencia), es el proceso de propagación 
de un foco canceroso a un órgano distinto de aquel en que se inició. 
16 Los dientes se encuentran rodeados por tejidos periodontales o periodonto, (del latín peri, que significa 
“alrededor” y el griego odonto, que significa “diente”. 
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I.1.1.6 Lesiones y tratamientos actuales 
El tejido óseo, a diferencia del cartílago, tiene la capacidad de reparar 
constantemente los microdaños que se producen en forma cotidiana; sin embargo, 
frente a fracturas de gran tamaño o pérdida ósea, puede ser necesaria la estabilización 
mecánica de la lesión, o bien el empleo de sistemas de “scaffolds” (andamiajes) que 
permitan el desarrollo osteoblástico para reparar la lesión. 
La primera terapia empleada para reparar estas lesiones, y que se mantiene 
hasta hoy, consistió en la implantación de prótesis hechas de materiales capaces de 
restablecer el funcionamiento mecánico de los huesos. Implantes hechos de materiales 
metálicos tales como clavos, tornillos, placas y prótesis tanto de acero quirúrgico, 
zirconio, cromo-cobalto o titanio; y cementos óseos como las mezclas de metacrilato de 
metilo con ácido metacrílico o el poli-metil metacrilato (PMMA, por sus siglas en inglés), 
son capaces de lograr este objetivo. Actualmente se desarrollan prótesis basadas en 
PMMA. El uso en el campo médico de los materiales mencionados anteriormente (es 
decir, metales, cerámicas y polímeros) que se desarrollaron originalmente para 
aplicaciones de ingeniería general en lugar de para el reemplazo de tejidos del cuerpo 
humano, obviamente ha sido exitoso y es cierto que la mayoría de estos materiales 
fueron ampliamente probados y son continuamente utilizados en la industria de la 
salud. Sin embargo, también hay deficiencias de estos materiales para sus aplicaciones 
médicas previstas, que conllevan a una serie de efectos secundarios que limitan su 
efectividad [Wang M. 2003]. El primero es la falta de osteo-integración; es decir, el grado 
de interacción entre los materiales implantados y el tejido circundante es mínimo y 
acarrea un problema aun mayor, el daño de más tejido. Debido a la falta de integración, 
las fuerzas de roce causadas durante el movimiento del paciente van desgastando el 
tejido óseo que se encuentra próximo al implante y provocan daños estructurales. Pero 
no es sólo el tejido cercano el que sufre daños, con el tiempo el material del implante 
va cediendo a la fatiga inducida por el uso continuo hasta colapsar y a veces, incluso 
fracturarse. Los metales, por ejemplo, aunque proporcionan un soporte mecánico 
inmediato en el sitio del defecto, exhiben una integración general deficiente con el 
tejido en el sitio de implantación, y pueden fallar debido a la carga de fatiga. Por otro 
lado, las cerámicas tienen una resistencia a la tracción muy baja y son frágiles y, por lo 
tanto, no se pueden usar en lugares con una torsión, flexión o esfuerzo de corte 
significativos [Salgado et al. 2004]. Otra complicación común son las infecciones post-
operatorias que pueden acarrear osteomielitis severa 17  [Chuang, H. C. et al. 2006; 
Eingartner C. 2007; Laurencin et al. 1999]. En cualquiera de los casos, ya sea daños 
estructurales del hueso nativo o el colapso del implante o la aparición de infecciones, 
                                                             
17 Osteomielitis es el término médico que se usa para referirse a la inflamación de un hueso. Suele estar 
causada por una infección bacteriana.  
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serán necesarias intervenciones quirúrgicas posteriores, que resultan en más dolor para 
el paciente y disminuyen las posibilidades de éxito del proceso terapéutico [Alvarez 
Barreto, J. F. 2009].  
Estas limitaciones condujeron a investigadores a la búsqueda de alternativas 
terapéuticas capaces de superar las limitaciones presupuestas con el uso de prótesis. 
Los injertos óseos se han usado para llenar los defectos óseos causados por 
enfermedades o traumas, como fracturas, infecciones y tumores [Shelke et al. 2014]. Es 
así como surgió el uso de injertos autólogos, alólogos y xenólogos. Los autoinjertos o 
injertos autólogos, consisten en fragmentos de tejido óseo, generalmente médula ósea, 
obtenidos de una zona sana del paciente e implantados en el área afectada. Tienen la 
ventaja distintiva de la histocompatibilidad, sin los riesgos de transferencia de 
enfermedades y siguen siendo el mejor material para la reparación ósea. Sin embargo, 
existe poca disponibilidad para cubrir defectos de gran tamaño, al mismo tiempo que se 
expone la región donadora a alta morbilidad y no se puede almacenar; demandando el 
desarrollo de sustitutos óseos alternativos. Los injertos óseos alogénicos, aloinjertos, o 
injertos alólogos; que son obtenidos de otro sujeto de la misma especie, generalmente 
cadáveres; tienen mejor disponibilidad que los autoinjertos y evitan la necesidad de un 
segundo procedimiento quirúrgico para obtener un autoinjerto, tienen alta posibilidad 
de integrarse al huésped si se hacen los exámenes de compatibilidad adecuados y son 
previamente tratados para disminuir las probabilidades de una reacción inmune de 
rechazo. No obstante, existe el peligro de transmisión de enfermedades, tiene una 
elaboración costosa y hay una lista de espera, lo que puede llevar a la falla del injerto 
[Bostrom et al. 1997; Strong et al. 1996]. Los xenoinjertos, fragmentos obtenidos de 
sujetos de una especie diferente, en sí son un hueso desproteinizado que funciona como 
un molde de hidroxiapatita; poseen un alto potencial de generar reacciones inmunes 
severas, no poseen osteoinducción18, y, al igual que los alólogos, presentan un gran 
riesgo de transmisión de enfermedades y una elaboración costosa [Cascalho et al. 2006; 
Yang, Y. G. et al. 2007]. 
Una gran cantidad de alternativas de injerto de hueso están actualmente 
disponibles comercialmente para uso ortopédico. Varían en composición, mecanismo 
de acción y características especiales. La Tabla I.1 muestra una variedad de materiales 
sustitutos del injerto óseo. Es importante tener en cuenta que todos son 
osteoconductores 19 , ofrecen varios niveles de soporte estructural y tienen poca o 
ninguna capacidad para la osteoinducción. Si bien se realizaron importantes avances en 
                                                             
18 Osteoinducción: Capacidad de inducir la migración celular, estimulando y activando las MSCs del tejido 
circundante, e interactuando activamente con el entorno, para que se diferencian en osteoblastos 
formadores de hueso. 
19 Osteoconducción: Capacidad de conducir la formación y remodelación del tejido óseo, facilitando y 
orientando los vasos sanguíneos y la creación de los nuevos sistemas de Havers en el hueso. 
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el campo de la medicina regenerativa ósea durante los últimos años, las terapias 
actuales, como los injertos óseos, aún tienen varias limitaciones [Salgado et al. 2004]. 
 
La incidencia mundial de trastornos y afecciones óseas ha tendido abruptamente 
hacia arriba y se espera que se duplique para 2020, especialmente en poblaciones donde 
el envejecimiento se combina con un aumento de la obesidad y una actividad física 
deficiente [Amini, A. R. et al. 2012]. El hueso es uno de los tejidos más trasplantados, 
con más de 3,5 millones de procedimientos de injerto óseo (autoinjertos o aloinjertos) 
que se realizan anualmente en todo el mundo [Giannoudis, et al. 2005]. Por esta razón, 
el objetivo principal de la ingeniería del tejido óseo en las últimos 20 años ha sido 
desarrollar materiales biodegradables como sustitutos del injerto óseo para el llenado 
de grandes defectos óseos, buscando crear andamios artificiales capaces de inducir la 
formación del tejido óseo a través de la activación de una cascada de eventos 
relacionados con la curación de heridas y el proceso osteogénico. A pesar del hecho de 
que la tecnología de ciencia de materiales ha dado lugar a mejoras claras en el campo 
de la medicina de sustitución ósea, no se ha desarrollado un sustituto de hueso 
adecuado. Por lo tanto, la mayoría de las lesiones graves relacionadas con el hueso aún 
no se pueden recuperar o no se tratan adecuadamente [Salgado et al. 2004]. 
  
Tabla I.1. Andamios osteoconductores. Adaptado de [Giannoudis et al. 2005]. Puntuación: 0 
(ninguno) a 3 (excelente). DBM: Matriz ósea desmineralizada; TCP: fosfato tricálcico; BMA: 
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I.1.2 Ingeniería de Tejidos 
La medicina regenerativa, uno de los nuevos campos en las ciencias de la vida 
presente y futura, finalmente apunta a la restauración y el reemplazo de órganos 
perdidos o dañados, por el trasplante de nuevos tejidos combinados con matrices de 
apoyo y biomoléculas. La medicina regenerativa es un campo altamente 
interdisciplinario, que generalmente se define conectando las áreas de la ingeniería de 
tejidos, la síntesis y modificación de polímeros, el cultivo de células, la investigación de 
células madre, la terapia génica y la clonación terapéutica [Nair, L. S et al. 2007; Dash, 
M. et. al 2011].  
Especialmente, la ingeniería tisular nace como respuesta a los problemas que 
presentan las terapias de reparación y regeneración de tejidos que se utilizan 
actualmente. Ha surgido como un enfoque alternativo prometedor y como ciencia que 
aplica los principios de la ingeniería de los materiales en combinación con las ciencias 
de la vida para desarrollar sustitutos que reparen o mejoren la función biológica de un 
tejido u órgano. En contraste con el enfoque clásico de biomateriales, se basa en la 
comprensión de la formación y regeneración de los tejidos, y tiene como objetivo inducir 
nuevos tejidos funcionales, en lugar de simplemente implantar nuevas piezas de 
repuesto [Salgado et al. 2004]. Desde este enfoque, se necesita un andamio temporal 
usado como sustrato adhesivo para las células implantadas y que puede ser empleado 
como soporte físico para guiar la formación de los nuevos órganos hasta el completo 
restablecimiento de su funcionalidad, y que a su vez, esté diseñado para desaparecer 
del cuerpo luego de cumplir su función, degradándose a una velocidad controlada para 
proporcionar espacio para la formación del tejido nuevo [Chen, G. et al. 2002]. Se han 
desarrollado varios andamios porosos tridimensionales fabricados a partir de diversos 
tipos de materiales biodegradables durante las últimas dos décadas, logrando avances 
significativos para aplicaciones biomédicas [Alvarez Barreto, J. F. 2009; Rodríguez-
Vázquez et al. 2015; Muzzarelli et al. 2015], sin embargo, aún no se alcanzaron 
productos que puedan ser utilizados de forma masiva y rutinaria.  
En particular, ha habido un interés creciente en el diseño de biomateriales para 
la ingeniería de tejidos óseo-cartilaginoso. El hueso, el componente central del sistema 
músculo-esquelético, es un tejido conectivo duro, calcificado, que tiene como funciones 
proteger órganos vitales, proveer soporte para la movilidad del cuerpo, almacenar calcio 
y otros iones, al igual que células madres mesenquimales y hematopoyéticas 
[Buckwalter et al. 1996]. Como se explicó previamente, los huesos son susceptibles a 
daños significativos causados por fracturas, tumores óseos, y enfermedades tales como 
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osteoporosis20, osteonecrosis21, o cicatrización ineficiente post injuria traumática, que 
se caracterizan por pérdida de masa ósea con deterioro de la microarquitectura, lo que 
se asocia con riesgo de fractura, un problema que afecta a la población mundial 
[Campana, V. et al. 2014]. Las terapias convencionales para la reparación de lesiones 
óseas incluyen la reconstrucción quirúrgica, el trasplante, y el reemplazo por prótesis 
artificiales. Por el momento existe muy poca terapia efectiva en los casos donde no 
ocurre el cierre de la fractura. 
En la actualidad el tratamiento de dichas enfermedades es un área de gran 
interés, a tal punto que la ingeniería de tejidos se ha convertido en una terapia 
alternativa para tratar la pérdida de hueso por medio de la utilización de productos 
biomédicos obtenidos a partir de biomateriales como prótesis artificiales.  
I.1.2.1 Paradigma de la Ingeniería del Tejido Óseo: 
La estimulación de la producción ósea requerida para tratar la pérdida de hueso 
emplea estrategias basadas en técnicas de ingeniería de tejidos: usando factores de 
crecimiento o agentes osteogénicos (moléculas bioactivas), utilizando matrices 
biodegradables a la velocidad adecuada para funcionar como soportes para el desarrollo 
óseo y/o sistemas de liberación controlada de drogas que faciliten la acción sobre el 
hueso de agentes terapéuticos específicos (biomateriales o scaffolds); combinadas con 
células, en este caso osteoblásticas o progenitoras (stem cells o células madre) [Shin, H. 
et al. 2003; Salgado et al. 2004]. Este principio está representado en este gráfico (Figura 
I.3) denominado la Tríada de la Ingeniería de Tejidos, donde se ilustra el hecho de que 
estos tres elementos deben actuar de manera orquestada para lograr la meta central de 
este novedoso campo. 
El siguiente paso después del desarrollo de una estructura porosa adecuada es 
la elección de una fuente confiable de células que permita su aislamiento y 
propagación. De hecho, una fuente de células ideal debería ser fácilmente expandible a 
pasajes más altos, no inmunogénicos y tener un patrón de expresión de proteínas similar 
al tejido que se va a regenerar [Salgado et al. 2004]. La estrategia más común utilizada 
por investigadores en el área consiste en la extracción de una pequeña biopsia de tejido 
autólogo, del cual se aislarán células para ser expandidas in vitro22. Las células madres 
                                                             
20 La palabra osteoporosis significa hueso (osteo) poroso (porosis) o lleno de hoyos, provocado cuando el 
tejido óseo se degrada más rápidamente de lo que se reemplaza,  causando huesos débiles al volverse 
delgados (pérdida de masa) y frágiles (susceptibles a fracturas). 
21  La osteonecrosis, también conocida como necrosis avascular, necrosis ósea isquémica o necrosis 
aséptica, significa literalmente “hueso muerto” (necrosis = muerto; del griego: νεκρóς. Pronunciación: 
/nekrós/. Significado: 'cadáver'), y es el resultado de la falta de circulación sanguínea a partes específicas 
de los huesos. 
22 In vitro del latín: dentro del vidrio. 
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mesenquimáticas (MSCs), son una alternativa viable en la regeneración de numerosos 
tejidos. Estas son células pluripotenciales, es decir, que tienen el potencial de 
diferenciarse hacia distintos linajes celulares, que dan origen al hueso, cartílago, grasa, 
piel, tendón y músculo, con una tasa de proliferación mayor a la de muchas células 
diferenciadas como los osteoblastos y condrocitos [Caplan et al. 2001]. Adicionalmente, 
las MSCs pueden ser expandidas extensivamente y mantener su estado indiferenciado 
y su potencial de diferenciación. Las fuentes más comunes de MSCs son la médula ósea 
y el tejido adiposo, y por ende se pueden extraer de zonas de fácil acceso y causar la 
menor incomodidad posible al paciente [Alvarez Barreto, J. F. 2009].  
 
Estas células son posteriormente sembradas en la matriz tridimensional y 
sometidas a un estímulo químico ejercido por las moléculas bioactivas que provocan 
respuestas celulares específicas, con la finalidad de acelerar la producción de un 
implante eficiente. La diferenciación hacia un linaje deseado se puede lograr a través de 
medios condicionados con factores de crecimiento u otras moléculas específicas para 
tal fin. Los factores de crecimiento son citoquinas que son secretadas por muchos tipos 
Figura I.3: Triada de la Ingeniería de Tejidos Óseos. Una matriz 3D (andamio), células 
osteoblásticas o progenitoras y moléculas bioactivas son necesarias para la creación de 
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de células y funcionan como moléculas de señalización. Dentro de estas, las proteínas 
morfogénicas óseas (BMP, por sus siglas en inglés), el factor de crecimiento 
transformante beta (TGF- β), los factores de crecimiento de fibroblastos (FGF), el factor 
de crecimiento de insulino - simil I y II (IGF I / II) y el factor de crecimiento derivado de 
plaquetas (PDGF) son los más comunes y aquellos que se han propuesto de manera 
realista para aplicaciones de ingeniería de tejido óseo [Lind et al. 2001; Salgado et al. 
2004; Lee et al. 2006; Alvarez Barreto, J. F. 2009; Discher et al. 2009].  
El andamio debe soportar las demandas del sitio lesionado durante todo el 
proceso de regeneración, y esto depende de las propiedades del material, de la zona por 
regenerar y del paciente como tal, ya que las diferentes regiones del cuerpo tendrán 
diferentes cargas funcionales y vascularidad. Es posible que la construcción de la triada; 
células, biomateriales y moléculas bioactivas; deba modificarse de acuerdo con varias 
variables, como la edad del paciente, el sexo, la salud, las condiciones sistémicas, los 
hábitos y la forma anatómica del implante [Alvarez Barreto, J. F. 2009]. La morfología 
del hueso se encuentra adaptada a la función del mismo y a las agresiones continuadas 
que sobre el mismo ejercen diferentes factores externos. Sin embargo, la morfología de 
los huesos también depende de los factores genéticos inherentes a cada individuo. Cada 
tipo de tejido particular que se quiera reemplazar exige materiales con propiedades 
físicas, químicas, biológicas, biomecánicas y de degradación específicas para 
proporcionar una terapia eficaz.   
I.1.2.2 Biomateriales de primera generación: 
Aunque algunos materiales, a saber, los biocerámicos, han demostrado ser 
capaces de inducir la formación de hueso sin un implante celular previo, se cree que esta 
estrategia solo podría usarse para defectos pequeños, donde se necesitaría una 
pequeña cantidad de MSCs circulantes y de células osteoprogenitoras. Esta técnica no 
sería exitosa en el caso de defectos óseos grandes, debido al alto número de células que 
se necesitarían [Perka et al. 2000].  
También se ha abordado el uso de estrategias basadas en hidrogeles o polímeros 
inyectables [Burdick et al. 2002; Shin et al. 2003; Shung et al. 2003; Drury et al. 2003; 
Kretlow et al. 2007]. Este enfoque puede ser útil en áreas de difícil acceso o para la 
regeneración de pequeños defectos, ya que pueden ser introducidos en forma líquida 
en la lesión y luego se lleva a cabo un proceso de entrecruzamiento (cross-linking) in 
situ23, por lo que la forma del defecto no es una limitación para este tipo de fracturas. Sin 
embargo, pueden no ser adecuados para la regeneración de grandes defectos óseos, y 
si bien su implantación es poco invasiva, puede resultar citotóxica o nociva para las 
células. En muchos casos, para poder llevar a cabo el entrecruzamiento es necesaria la 
                                                             
23 “In situ” es una expresión latina que significa 'en el sitio' o 'en el lugar'. 
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presencia de iniciadores o la aplicación de luz ultravioleta, generando un proceso 
exotérmico que puede ir en detrimento del tejido circundante [Alvarez Barreto, J. F. 
2009]. Además el problema principal con este tipo de polímeros inyectables es que no 
se pueden usar en áreas que presenten una carga mecánica extrema [Salgado et al. 
2004]. 
Los andamios pre-fabricados son aquellos que se construyen antes de ser 
implantados en la zona afligida. Estas estructuras tridimensionales poseen diversas 
ventajas sobre las inyectables, entre las que se encuentran propiedades mecánicas más 
acordes a la necesidad del tejido óseo - cartilaginoso y facilidad de obtención de 
macroporosidad, que permita un buen nivel de conducción y mejor control de la 
morfología estructural. Estos tipos de andamios se prestan para aplicaciones en la 
regeneración de hueso en zonas de alta demanda mecánica. Las arquitecturas y 
morfologías son muy variadas, pero las más comúnmente utilizadas para hueso son las 
esponjas porosas. Estas se fabrican por medio de diferentes técnicas, tales como 
disolución selectiva, en la cual se hace una mezcla sólida de un polímero con un agente 
poroso (cloruro de sodio, azúcar comercial, etc.); esta mezcla es prensada y calentada 
simultáneamente para darle la forma deseada y es luego colocada en un solvente 
preferencial para el agente poroso, a fin de crear la red porosa [Mikos et al. 1993; Mikos 
et al. 1994; Butler et al. 2007]. Otra forma de construir esponjas es a través del uso de 
micro y nano-esferas sinterizadas (fusión de las esferas a través de calentamiento) 
[Chen, Q. Z. et al. 2006; Deville et al. 2006]. Una técnica muy novedosa es la de micro-
impresión (microprinting, en inglés), basada en la inyección del polímero mediante un 
sistema computarizado. En este caso, el andamio es diseñado en la computadora y una 
aguja se encarga de imprimir una solución polimérica en capas sobre un substrato que 
induce la rápida evaporación del solvente. Este proceso permite crear andamios de 
cualquier forma y morfología, pero hasta el momento, no se han logrado las 
dimensiones apropiadas para grandes lesiones en humanos [Leong et al. 2003; Mapili et 
al. 2005; Bose et al. 2012; Tarafder et al. 2012]. A pesar de las ventajas antes expuestas, 
los andamios pre-fabricados sólo pueden ser implantados a través de procesos invasivos 
que resultan dolorosos para el paciente, presentan limitaciones en cuanto a su forma y 
son difíciles de aplicar en lesiones con formas irregulares. 
I.1.2.3 Biomateriales de diseño: 
Con el fin de superar el problema del módulo - desajuste entre los materiales de 
implantes existentes y el hueso, y promover la formación de una unión segura entre el 
implante y el tejido del huésped, el concepto de biomateriales análogos fue introducido 
por Bonfield en la década de 1980 [Bonfield et al.1981]. Desde entonces, se ha producido 
e investigado una variedad de materiales compuestos bioactivos. Estos materiales, es 
decir, los materiales compuestos, que están conformados por la unión de más de un tipo 
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de material (metálicos, cerámicos y/o polímeros), a diferencia de los biomateriales de 
primera generación que extendieron su uso de la ingeniería a la medicina, pueden ser 
diseñados específicamente para aplicaciones médicas y, por lo tanto, se puede hablar 
verdaderamente de "biomateriales de diseño" [Wang 2003]. El propósito del material 
compuesto es obtener una combinación de propiedades mejoradas con respecto a cada 
material constituyente, y para ello es importante que cada uno de ellos sea 
biocompatible [Perez, R. A. et al. 2013; Vasco et al. 2016].  
En este sentido, se le ha dado cada vez más atención al quitosano y sus derivados, 
convirtiéndose en una biomolécula indiscutible de gran potencial debido a sus 
propiedades como polielectrolito, incluida la presencia de grupos funcionales reactivos, 
capacidad de formación de gel, alta capacidad de adsorción, biodegradabilidad 
completa, su marcada actividad antibacterial y fungistática. El quitosano también es 
biocompatible y no tóxico para los tejidos vivos. Además posibilita el desarrollo de 
scaffolds en una gran variedad de formas como polvos, micropartículas y films [Shi, C. et 
al. 2006; Hamman, J. H. 2010; Depan, D. 2015]. Algunos ejemplos de materiales 
compuestos reportados hasta el momento incluyen un andamio bicapa de 
hidroxiapatita/ quitosano para aplicación en ingeniería tisular osteocondral [Oliveira et 
al. 2006], películas de poli (DL-ácido láctico) modificadas con quitosano, que mejoran la 
adhesión y proliferación celular de osteoblastos humanos [Cai et al. 2002], y andamios 
nanofibrosos de policaprolactona (PCL) /quitosano que estimulan la formación de tejido 
óseo [Yang et al. 2009; Mohammadi et al. 2007]. 
En este trabajo de tesis, se logró preparar una matriz compatibilizada por una 
metodología de ultrasonido, de un complejo polielectrolito (PEC) basado en los 
polímeros naturales, carboximetilcelulosa (CMC) y quitosano (Qo), la cual fue aditivada 
con un cerámico de tamaño nanométrico (nano hidroxiapatita, nHAp) que posee 
propiedades osteogénicas y actúa como refuerzo mecánico de la matriz.  
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I.2 HIPOTESIS 
Se plantea el desarrollo de un nuevo biomaterial hidrogel o matriz basado en 
polímeros naturales combinados, para su uso y aplicación en medicina regenerativa 
ósea. Para la mezcla de polímeros naturales se propone el empleo de un material tal 
como el quitosano (Qo), derivado de quitina, en combinación con otro polisacárido, la 
carboximetilcelulosa (CMC), y un cerámico tal como la hidroxiapatita (HAp). El quitosano 
en particular, presenta muy buena biocompatibilidad y baja citotoxicidad, pero sus 
propiedades mecánicas y tasa de degradación no son adecuadas para el desarrollo de 
scaffolds que puedan ser utilizados en ingeniería de tejido óseo. La carboximetilcelulosa 
por su parte, es un polisacárido con un diverso rango de aplicaciones no sólo por su bajo 
costo, sino porque los subproductos de su descomposición son productos no tóxicos, 
biocompatibles y biodegradables. Asimismo, la HAp de dimensiones nanométricas ha 
sido previamente obtenida en nuestro laboratorio partiendo de hueso bovino 
[Fernández, J.M. et al. 2011], es decir aprovechando un producto natural proveniente 
de la industria cárnica. La elección de esta combinación de materiales se basa tanto en 
la capacidad de los mismos para la obtención de hidrogeles con potencialidad para 
generar entrecruzamientos físicos, como en los resultados previamente obtenidos. Por 
estos motivos esperamos que estos conocimientos en su conjunto conduzcan al diseño 
racional de un biomaterial óptimo para la regeneración de tejidos óseos. 
 








I.3.1 Objetivo General  
El objetivo general de esta tesis doctoral es el desarrollo de un biomaterial 
basado en hidrogeles de polisacáridos para aplicación en medicina regenerativa.  
 
I.3.2 Objetivos Específicos  
1. Desarrollo de un biomaterial hidrogel basado en polisacáridos, quitosano y 
carboximetilcelulosa, combinados con hidroxiapatita.  
2. Caracterización del biomaterial obtenido mediante microscopia electrónica 
de barrido (SEM), microscopía electrónica de transmisión (TEM) y 
Espectrometría Infrarroja con Transformada de Fourier (FT-IR). Evaluación 
de sus propiedades de hinchamiento (swelling), y propiedades mecánicas.  
3. Evaluación de la cinética de degradación del biomaterial obtenido.  
4. Evaluación de la posible citotoxicidad del biomaterial desarrollado 
empleando un modelo de macrófagos murinos en cultivo.  
 
  
  CAPÍTULO II 
Diseño, síntesis y 
caracterización de 
matrices poliméricas  
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II.1 INTRODUCCIÓN 
La selección del material más apropiado para producir un andamio que pueda 
ser utilizado en aplicaciones de ingeniería de tejido óseo es un paso muy importante 
hacia la construcción de un producto de ingeniería tisular, ya que sus propiedades 
determinarán, en gran medida, las propiedades del andamio. Como se mencionó 
anteriormente, hasta ahora se han propuesto varios materiales como metales, 
cerámicas y polímeros de origen natural o sintético. Sin embargo, los metales y la 
mayoría de las cerámicas no son biodegradables, lo que deja la elección del investigador 
reducida a una pequeña cantidad de cerámicas y polímeros biodegradables [Salgado et 
al. 2004]. 
Andamios para la regeneración de tejido óseo han sido fabricados con una 
amplia variedad de biomateriales, tanto naturales como sintéticos. Entre los naturales 
encontramos el colágeno tipo I, ácido hialurónico, heparina y quitosano [Yin, Y. J. et al. 
1999; Mizuno et al., 2001; Feng, Z. et al. 2003; Cristino et al. 2005; Sagnella et al. 2005; 
Shin, H. et al. 2003; Xu, H. et al. 2007; Cortizo AM et al. 2012]. Algunos de estos 
polímeros naturales, por estar presentes en el organismo humano, ya poseen 
propiedades que les permiten interactuar con los componentes celulares; de no ser el 
caso, estos son generalmente fáciles de modificar con moléculas que se lo permitan. 
Entre los biomateriales sintéticos se pueden mencionar el polietilenglicol (PEG) y 
algunos polímeros biodegradables, como los poliésteres. Entre estos últimos, los más 
estudiados han sido: policaprolactona (PCL), ácido poliláctico (PLA), ácido poliglicólico 
(PGA) y co-polímeros, muchos de ellos utilizados en la fabricación de suturas y otros 
materiales quirúrgicos [Kenley et al. 2003; Rebelo, R. et al. 2017]. A diferencia de los 
naturales, los polímeros sintéticos en su mayoría carecen de grupos funcionales activos 
que puedan interactuar con las células [Ishaug et al. 1997; Barreto 2009]. 
La búsqueda de nuevos materiales que puedan ser empleados en el campo de la 
ingeniería de tejidos ha permitido que en los últimos años surja un especial interés en la 
investigación de las sustancias poliméricas, fundamentalmente de origen natural. Los 
biomateriales poliméricos degradables son los candidatos preferidos para desarrollar 
dispositivos terapéuticos tales como prótesis temporales, estructuras porosas 
tridimensionales como andamios para ingeniería de tejidos y vehículos de 
administración de fármacos de liberación controlada / sostenida, por no presentar 
limitaciones en cuanto a biocompatibilidad, biodegradabilidad y toxicidad. Los 
polímeros naturales poseen además numerosas ventajas, incluida la abundancia 
natural, la relativa facilidad de aislamiento y el espacio para la modificación química 
capaz de satisfacer las diversas necesidades tecnológicas. Además, estos polímeros 
experimentan degradación enzimática y/o hidrolítica en ambientes biológicos 
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originando subproductos de degradación no tóxicos [Shelke et al. 2014; Laurienzo, P. et 
al. 2015]. 
II.1.1. Complejos de Polielectrolitos 
Debido a la toxicidad potencial de los reticulantes covalentes libres sin reaccionar 
que requerían una etapa de purificación durante la fabricación de hidrogeles, se llegó a 
la conclusión de que era deseable el desarrollo de tipos alternativos de 
hidrogeles [Berger et al. 2004]. Entre los sistemas basados en polímeros naturales, se 
destacan los complejos de polielectrolitos (PEC). La principal interacción en la mezcla de 
polielectrolitos de carga opuesta en solución dará como resultado su autoensamblaje o 
asociación espontánea debido a la formación de enlaces electrostáticos fuertes pero 
reversibles, que pueden verse reforzados por otros tipos de interacciones tales como 
uniones dipolo-dipolo, enlaces puente de hidrógeno y enlaces hidrofóbicos. Estas 
interacciones directas entre las cadenas poliméricas conducen a la formación de redes 
complejas de polielectrolitos con estructuras no permanentes, al tiempo que se evita el 
uso de reticulantes covalentes, precursores orgánicos, catalizadores o agentes reactivos, 
aliviando la preocupación por la toxicidad o las reacciones con una carga útil 
terapéutica [Il’ina & Varlamov 2005; Hamman, J. H. 2010; Dash, M. et al. 2011]. Dado 
que los PEC están formadas por redes no permanentes, presentan la ventaja de que 
puede producirse la disolución [Berger et al. 2004].  
Recientemente, numerosos PEC han encontrado aplicación como 
transportadores para la administración de fármacos, inmovilización de enzimas, unión 
de ADN, como membranas, ingeniería de tejidos, biosensores, prótesis médicas, 
recubrimientos antiestáticos, separación de proteínas, entre otras [Yang, M. et al. 2004; 
Kim, S. J. et al. 2004; Kara, F. et al. 2006; De Oliveira, H. C. L. et al. 2008; Wen, Y. et al. 
2012; Cifani, N. et al. 2015]. En todos estos casos, es importante notar que la estabilidad 
del PEC podría verse afectada por muchos factores que incluyen densidad de cargas, el 
grado de ionización de cada uno de los polielectrolitos, concentración de 
polielectrolitos, distribución de grupos iónicos sobre las cadenas poliméricas, la 
estabilidad de la interacción, la naturaleza de los grupos iónicos, peso molecular, 
proporción de mezcla, orden de reacción de los polielectrolitos, así como la 
temperatura, pH del medio de reacción y proceso de secado [Luo & Wang 2014]. 
Cuando los polielectrolitos se mezclan en una proporción tal que hay un exceso 
de una carga (positiva o negativa), se forma un complejo no estequiométrico que 
normalmente es soluble. Por otro lado, un PEC estequiométrico contiene cantidades 
iguales de cada carga opuesta, con una carga neta igual a cero en el complejo 
resultante. Los complejos de polielectrolitos estequiométricos son usualmente 
insolubles y se precipitan de la solución tras su formación.  




Página | 33  
 
II.1.1.1. Quitosano (Qo) 
La formación de hidrogeles de Qo por la complejación de polielectrolitos es una 
alternativa interesante a los hidrogeles reticulados covalentemente. El quitosano es el 
principal derivado de la quitina, que es el segundo polisacárido más abundante en la 
naturaleza, siendo la celulosa la más abundante; un biopolímero natural obtenido de 
diversas fuentes naturales, pero principalmente del exoesqueleto de diferentes 
insectos, crustáceos y hongos, y del endoesqueleto (pluma) del calamar [Kurita, K. et al. 
1993; Chaussard & Domard 2004; Kurita, K. 2001; Centes, J. F. et al. 2007; De la Paz, N. 
et al. 2012; Huerta, A. C. et al. 2012].  
El Qo es un biopolímero policatiónico, que generalmente se obtiene mediante 
un proceso de desacetilación alcalina de la quitina. Las principales fuentes comerciales 
de quitina son los residuos de conchas de camarones, langostas, krills y cangrejos. En el 
mundo se cosecha anualmente varios millones de toneladas de quitina y, por lo tanto, 
este biopolímero representa una fuente barata y fácilmente disponible. El proceso de 
producción de Qo implica un tratamiento ácido (descalcificación), un tratamiento 
alcalino (desproteinización) y una etapa de decoloración. Posteriormente, se aplica un 
nuevo tratamiento alcalino para producir la desacetilación de la quitina. En este 
proceso, existen múltiples factores que pueden variar las propiedades del Qo obtenido, 
como la concentración alcalina, el tiempo de incubación, la proporción de quitina - álcali, 
la temperatura, la atmósfera, la fuente de quitina (incluido el polimorfismo), el tamaño 
de partícula y la heterogeneidad / homogeneidad de desacetilación [Dash, M. et al. 
2011; De Moura, C. M. et al. 2011; Van den Broek et al. 2015].  
Los principales parámetros que influyen en las características del Qo son su peso 
molecular (MW) y su grado de acetilación (DA), que representan la proporción de 
unidades acetiladas. Estos parámetros dependen fuertemente de las condiciones de 
desacetilación e influyen marcadamente sobre sus propiedades finales. Estrictamente 
se trata de un copolímero de unidades β-D-glucosamina (unidades desacetiladas) ligada 
por puentes β-1,4 a β-D-N-acetil-glucosamina (unidades acetiladas) (Esquema II.1). El 
Qo comercial posee grados típicos de desacetilación (DD) entre 70 y 95%, y pesos 
moleculares entre 10 y 1.000 kDa [Hamman, J. H. 2010; De Moura, C. M. et al. 2011]; 
por lo tanto, los productos disponibles presentan una amplia gama de características, 
que definen sus aplicaciones e influyen en el rendimiento final del biopolímero. Estudios 
recientes han revelado que el efecto antimicrobiano del Qo está relacionado con las 
características de Mw y DA [Kim, I. et al. 2008; Chen & Zhao 2012; Arancibia, M. Y. et al. 
2015]. La actividad antibacteriana del Qo contra las bacterias gram negativas aumenta 
al disminuir el grado de acetilación, MW y pH [Younes, I. et al. 2014]. 
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La historia del Qo se remonta al siglo XIX, cuando Rouget [Dodane & Vilivalam 
1998] analizó las formas desacetiladas del polímero natural de quitina original en 1859. 
Durante los últimos 20 años, se ha informado una cantidad sustancial de trabajos sobre 
el Qo y su uso potencial en diversas bioaplicaciones. El Qo ha sido uno de los 
biopolímeros más populares para el desarrollo de sistemas de administración de 
fármacos para diversos usos, debido a sus interesantes propiedades, que incluyen alta 
biocompatibilidad, excelente biodegradabilidad, baja toxicidad, así como abundante 
disponibilidad, bajo costo de producción a partir de abundantes fuentes naturales y 
amigable ecológicamente (eco-friendly) [Kim, I. et al. 2008; Jayakumar et al. 2010; Dash, 
M. et al. 2011; Luo et al. 2014].  
La quitina original es insoluble en la mayoría de los disolventes orgánicos, el Qo 
es fácilmente soluble en soluciones ácidas diluidas por debajo de pH 6.0 debido a la 
cuaternización de los grupos amino que tienen un valor de pKa de 6.3, haciendo que el 
Qo sea un polielectrolito catiónico soluble en agua (Esquema II.2). Por otro lado, a 
medida que el pH aumenta por encima de 6.0, los grupos aminos del Qo se desprotonan 
y el polímero pierde su carga volviéndose insoluble. La transición soluble-insoluble se 
produce en su valor pKa, alrededor del pH entre 6 y 6.5. Como el valor de pKa depende 
en gran medida del grado de N-desacetilación, la solubilidad del Qo depende de la DD y 
del método de desacetilación utilizado.  
Los grupos amino primarios activos en la molécula de Qo, son reactivos y 
proporcionan sitios para una variedad de unión de grupos laterales que emplean 
condiciones de reacción suaves. La fácil derivación hace que el Qo sea un candidato ideal 
para la biofabricación. Como el Qo está cargado positivamente a valores de pH bajos 
(por debajo de su pKa), se asocia espontáneamente con los poli-iones cargados 
negativamente (poli-anión) en solución para formar complejos polielectrolitos. Estos 
PEC basados en Qo exhiben propiedades fisicoquímicas favorables con la preservación 
de las características biocompatibles del Qo [Hamman, et al. 2010]. 
Esquema II.1: Estructura química del quitosano. 
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Actualmente, entre las aplicaciones médicas y farmacéuticas, se encuentran la 
aplicación ocular tópica [Dodane & Vilivalam 1998; Felt, O. et al. 1999], la utilización 
como excipiente en la industria farmacéutica [Ilium, L. 1998], la implantación de micro-
esferas de Qo como sistema de liberación de drogas de bifosfonatos [Patashnk et al. 
1997] o la inyección intra-articular de un complejo de Qo para el tratamiento de la 
sinovitis de rodilla24 en pacientes con artritis reumatoide [Song, J. et al. 2001].  
En los últimos años, se ha descubierto que el electrospinning es una técnica 
novedosa para producir nanofibras de quitina y quitosano. Estas nanofibras encuentran 
aplicaciones novedosas en los campos biomédicos debido a su alta área de superficie y 
porosidad [Ayakumar et al. 2010]. La aplicación de quitosano en el desarrollo de 
películas en materiales de empaque, recubrimientos y envases, aprovechando su 
actividad antimicrobiana intrínseca [Doulabi, A. H. et al. 2013; Van den Broek, L. A. et al. 
2015]. El Qo también promueve la cicatrización de heridas, tiene efectos 
bacteriostáticos y ha sido propuesto como matriz para aplicación en ingeniería de tejido 
óseo [Berger et al. 2004; Seol, Y. J. et al. 2004; Niekraszewicz, A. 2005; Berghoff, C. F. et 
al. 2009; Jayakumar et al. 2010]. Particularmente, se ha encontrado que es un sustrato 
adecuado para la adhesión y proliferación de células osteoblásticas, así como para la 
formación y mineralización de la matriz ósea in vitro e in vivo25 [Costa-Pinto et al. 2011; 
Seol, Y. J. et al. 2004; Levengood & Zhang 2014; Saravanan, S. et al. 2016]. 
  
                                                             
24 La sinovitis es una inflamación o irritación de la membrana sinovial que reviste las articulaciones. 
25 In vivo: del latín: dentro de lo vivo 
Esquema II.2: Ilustración esquemática de la versatilidad del Qo. A un pH 
bajo (menos de 6), los grupos aminos están protonados confiriendo 
comportamiento policatiónico as Qo. A un pH más alto (por encima de 
aproximadamente 6,5), las aminas están desprontonadas y son reactivas. 
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II.1.1.2. Carboximetilcelulosa (CMC) 
La preparación del PEC requiere, además del Qo, de un polímero polianiónico. La 
carboximetilcelulosa (CMC) es un derivado de la celulosa con grupos carboximetilo 
unidos a los grupos hidroxilo de la unidad de glucosa (Esquema II.3). Forma un 
hidrocoloide típico medio viscoso, no tóxico y sin efectos alergénico que tiene muchas 
aplicaciones en formulaciones de alimentos, desarrollo de productos y en diversos 
procesamientos debido a sus propiedades reológicas específicas. La CMC tiene gran 
importancia industrial, cuyo uso se ha incrementado, no sólo porque es de bajo costo y 
su capacidad para reaccionar con moléculas cargadas dentro de rangos de pH 
específicos, sino porque sus productos de degradación son biocompatibles y 
biodegradables.  
 
Ejemplos de sus aplicaciones industriales se encuentran en la industria 
alimentaria como espesante, aditivo y aglutinante, y en la industria cosmética como 
estabilizador y aglutinante [Taghizadeh, M. T. et al. 2012]. Se ha reportado que la CMC 
puede mejorar las propiedades clínicas del sulfato de calcio cuando se usa como 
aglutinante para partículas en injertos óseos [Reynolds et al. 2007; Chen, H., & Fan, M. 
2007]. Se ha probado como un material antia-adhesivo para cirugía espinal, la 
combinación de hialuronato de sodio-carboximetilcelulosa sódica (HA-CMC) [Lee, J. H., 
& Jeong 2011] y como componentes de las terapias para prevenir las adherencias 
posquirúrgicas (p. ej., Genzyme's Seprafilm) [Lee, J. H. et al. 2005; Ito, T.  et al. 2007]; y 
se ha aplicado en formulaciones de administración de fármacos [Barbucci, R. et al. 
2004]. Debido a su falta de toxicidad, biodegradabilidad y biocompatibilidad, la CMC 
también se ha investigado ampliamente como un polímero atractivo para su utilización 
en andamios para injertos óseos [Reeves, R. et al. 2010; Mohod et al. 2011; Taghizadeh 
et al. 2012; Manjubala, I. et al. 2018]. En este área, se ha desarrollado un nuevo andamio 
nanofibroso basado en fibroína de seda biomecética (SF) y carboximetilcelulosa (CMC) 
mediante el método de electrospinning de superficie de líquido libre [Singh, B. N. 2017]. 
Incluso combinando Qo y CMC, se han reportado varios desarrollos de matrices para 
aplicaciones de ingeniería de tejido óseo [Tamburaci, S. et al. 2018]. 
Esquema II.3: Estructura química de la 
carboximetilcelulosa (CMC, R=CH2COONa). 
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II.1.2 Técnicas de procesamiento: Liofilización 
El siguiente paso después de seleccionar el polímero biodegradable adecuado es 
desarrollar o elegir una técnica de procesamiento adecuada. Para hacerlo, y para 
asegurarse de que todas las características de los andamios se cumplan, la técnica de 
procesamiento elegida debe obedecer, en términos generales, a los siguientes criterios: 
 La metodología de procesamiento no debe afectar negativamente las 
propiedades de los materiales, es decir, su biocompatibilidad o propiedades 
químicas. 
 La técnica debe ser precisa y consistente, con respecto a la porosidad, el tamaño 
de los poros, la distribución de los poros y la interconectividad. 
 Los diferentes lotes de andamios deben mostrar variaciones mínimas en sus 
propiedades cuando se procesan desde el mismo conjunto de parámetros y 
condiciones de procesamiento. 
A través de los años, una serie de técnicas de procesamiento como la fundición 
de solventes, inversión de fase, unión de fibras, tecnologías basadas en fusión, métodos 
basados en alta presión, liofilización, y tecnologías de creación rápida de prototipos, se 
desarrollaron con el objetivo de producir andamios con propiedades adecuadas para la 
ingeniería del tejido óseo. 
Los andamios a base de Qo se preparan a través de varios métodos de 
fabricación, entre estos, la metodología más común es la liofilización [Mao, J. S. et al. 
2003; Pattnaik, S. et al. 2011; Tamburaci, S. et al. 2018; Sowjanya, J. A. et al. 2013; 
Sainitya, R. et al. 2015]. Esta metodología ha sido utilizada para desarrollar andamios de 
origen natural y sintético. La congelación de la solución de Qo da como resultado la 
formación de cristales de hielo a través de la separación de fases y la fase rica en 
solventes se elimina por sublimación al vacío, el espacio original ocupado por los 
cristales se vacía y conduce a la formación de poros. Esta técnica requiere una regulación 
de alta precisión en la temperatura. Las desventajas asociadas con esta técnica son la 
estabilidad mecánica baja con el posible colapso de la estructura de los poros si la 
temperatura no está adecuadamente controlada; y la sensibilidad de la técnica (los 
parámetros de procesamiento deben estar muy bien regulados). Existe la posibilidad de 
formación de poros más grandes y la elección del disolvente es limitada [Salgado et al. 
2004; Saravanan, S. et al. 2016]. 
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II.1.3. Ultrasonido 
Una falencia de los PEC es su baja estabilidad en función del pH, por lo cual con 
el fin de mejorarla, se han propuesto diferentes estrategias de modificación, tales como 
la plastificación, la incorporación de rellenos, refuerzos y la mezcla con distintos 
polímeros. Bajo el término mezcla física entendemos la simple mezcla de materiales 
poliméricos en estado fundido sin que se produzcan reacciones químicas. Es una ruta 
conveniente para crear nuevos materiales con la combinación de las propiedades 
deseadas. La mezcla se puede realizar utilizando maquinaria convencional, es decir, no 
es necesaria una inversión costosa, lo que es un aspecto importante para la industria. 
Con este enfoque se podría lograr un rango muy amplio de propiedades para cumplir 
con los requisitos de la aplicación deseada o maximizar el rendimiento de un material, 
en un tiempo relativamente corto y a un bajo costo en comparación con el desarrollo de 
nuevos monómeros y técnicas de polimerización. La mayoría de los pares de 
biopolímeros son sólo parcialmente miscibles, por lo que forman mezclas con una 
estructura heterogénea y que en la mayoría de las composiciones exhiben separación 
de fases. Esta última característica notoriamente va en detrimento de sus propiedades 
finales.  
Para subsanar estos inconvenientes se han propuestos distintas tácticas de 
compatibilización, como métodos no reactivos, tal como las mezclas incluyendo 
copolímeros en bloque; o la compatibilización reactiva, por medio de modificaciones 
químicas de grupos reactivos en los biopolímeros, formando copolímeros injertados o 
en bloque, la transesterificación y el uso de agentes de acoplamientos reactivos [Imre 
et al. 2013].  
Una de las metodologías de compatibilización se basa en el uso de ultrasonido 
(US). Los efectos del US en los polímeros pueden ser tanto físicos como químicos. La 
irradiación de líquidos con US puede causar cambios únicamente físicos debido a la 
transmisión acústica, como la mezcla rápida y el calentamiento a granel. Los ejemplos 
de cambios físicos inducidos en sistemas de polímeros incluyen la dispersión de cargas 
y otros componentes en polímeros base (como en la formulación de pinturas), la 
encapsulación de partículas inorgánicas con polímeros, la modificación del tamaño de 
partículas en polvos de polímeros y, quizás la más importante, la soldadura y corte de 
termoplásticos [Van Eldik & Hubbard 1996]. Se sabe que las ondas ultrasónicas de baja 
frecuencia que funcionan a alta potencia influyen en las reacciones químicas, e inducen 
cambios estructurales y químicos en los sistemas de polímeros, no por la interacción 
directa entre la onda y la materia, sino debido a los fenómenos de cavitación. Durante 
la cavitación, el colapso de las burbujas produce un calentamiento local intenso, 
presiones altas y tiempos de vida muy cortos; estos “puntos calientes” transitorios y 
localizados provocan reacciones químicas de alta energía [Suslick et al. 1999]. En 
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particular, se observó un notable efecto del US sobre las reacciones de degradación de 
los polímeros en solución o en fundido [Thomas 1959; Price et al. 1993; Marx‐Figini, M. 
1997; Ávila‐Orta et al. 2013]. La escisión de cadenas macromoleculares bajo US ocurre 
cerca del centro de la cadena y da como resultado la formación de macrorradicales, 
como fue demostrado previamente por Tabata [Tabata et al. 1980]. Estos 
macrorradicales pueden reaccionar mediante procesos de transferencia o por 
combinación, modificando la distribución inicial del peso molecular. Por lo tanto, en 
base a la reactividad de estos macrorradicales, el US se empleó como una nueva 
metodología para mejorar la compatibilidad de dos mezclas de polímeros 
incompatibles. Se ha demostrado que debido a este proceso, las reacciones inducidas 
sonoquímicamente pueden conducir a un acoplamiento de radicales entre polímeros de 
distinta naturaleza, generando copolímeros en bloque, que son útiles para la 
compatibilización reactiva [Feng et al. 2004; Lebovitz et al. 2003; Oh et al. 2003; 
Fernández et al. 2010]. 
En este trabajo de tesis, se aplicó una metodología de ultrasonido para mejorar 
la compatibilidad, la estabilidad, las propiedades mecánicas y las propiedades biológicas 
de los complejos de polielectrolitos basados en quitosano (Qo) y carboximetilcelulosa 
(CMC), a través del acoplamiento de macrorradicales interpolímeros producidos por la 
reacción sonoquímica. Se estudió la cinética de la degradación sonoquímica de cada 
componente para optimizar las condiciones experimentales para la compatibilización 
PEC. Se espera que los scaffolds obtenidos puedan ser utilizados como andamios con 
potencial aplicación en la ingeniería de tejidos óseo-cartilaginoso. Con fines 
comparativos, se preparó una mezcla que no fue sometida a ultrasonido y se analizó la 
morfología (mediante microscopía electrónica de barrido - SEM), las interacciones entre 
los polielectrolitos (por FTIR), la estabilidad estructural, el comportamiento de 
hinchamiento (swelling) y las propiedades mecánicas en ambos tipos de andamios. 
También se evaluó la biocompatibilidad usando células preosteoblásticas MC3T3E1 y la 
posible citotoxicidad in vitro de los scaffolds utilizando células de macrófagos en cultivo. 
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II.2 MATERIALES Y MÉTODOS 
II.2.1. Reactivos y drogas 
Todos los productos químicos y reactivos fueron adquiridos comercialmente y 
son de grado analítico. 
Los polímeros utilizados para obtener las matrices fueron Quitosano (Qo) de alto 
peso molecular y Carboximetilcelulosa (CMC), de Sigma-Aldrich Argentina.  
II.2.2. Caracterización de los polímeros 
Se evaluó el grado de acetilación (DA) del quitosano de alto peso molecular 
mediante FTIR basado en la relación de absorbancia de las bandas a 1320 cm-1 y 1456 
cm-1, correspondientes a la amida III y -CH2, respectivamente [Brugnerotto et al. 2011].  
 
𝑫𝑨(%) = 𝟑𝟏. 𝟗𝟐(𝑨𝟏𝟑𝟐𝟎/𝑨𝟏𝟒𝟓𝟔) − 𝟏𝟐. 𝟐𝟎 
 
La carboximetilcelulosa usada es de grado farmacéutico. El peso molecular 
promedio viscosimétrico (M𝜂) de ambos polisacáridos se evaluó mediante viscosimetría 
capilar usando ácido acético 0,3M / acetato de sodio 0,2M o cloruro de sodio 0,2N como 
disolvente para quitosano o carboximetilcelulosa, respectivamente. La temperatura de 
medida se mantuvo a 25,00 ± 0,02 ° C. Se evaluó el M𝜂 a partir de la siguiente ecuación 





donde [𝜂] es la viscosidad intrínseca o índice de viscosidad límite, y k y ɑ son 
parámetros característicos para cada sistema de polímero-solvente. Los parámetros k y 
ɑ tienen valores de 0,082 ml/g y 0,76 para Qo respectivamente; y 0,043 ml/g y 0,74 en 
el caso de CMC [Rinaudo et al. 1993, Brown et al. 1964]. 
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II.2.3. Degradación por ultrasonido 
Se estudió la cinética de la degradación sonoquímica de cada uno de los 
polímeros utilizados en la formación del complejo, con el fin de optimizar las condiciones 
experimentales para la compatibilización de los polielectrolitos. Se realizó un ensayo 
preliminar utilizando separadamente una solución de Carboximetilcelulosa 1% p/v en 
agua destilada y una solución de Quitosano 1% p/v en ácido acético 0,25% v/v. Se 
tomaron 20 ml como volumen de líquido en ambos casos y se sometió a sonicación. A 
distintos tiempos se tomó una alícuota de 1 ml de la solución de reacción, se filtró a 
través de una membrana de teflón de 0,45 µm y se analizó por viscosimetría capilar 
siguiendo la metodología descrita [Cortizo M. S. et al. 2008]. El equipo de ultrasonido 
utilizado es un aparato HD 60 Bandelin SONOPULS con accesorios de punta plana TT 12 
de titanio, que funciona a una frecuencia de 20 kHz. Se usó una potencia de salida de 37 
W en todos los experimentos y la temperatura del recipiente de vidrio con camisa de 
refrigeración se ajustó a 20,00 ± 0,02 ° C usando un termostato MGW Lauda Thermostar 
RCS6. 
II.2.4. Obtención del biomaterial  
El biomaterial se obtuvo mediante entrecruzamiento físico, por interacciones 
iónicas establecidas entre los dos polisacáridos polielectrolitos que contienen cargas 
contrarias. Como se indicó previamente, se utilizó un polielectrolito aniónico, CMC, 
junto con un polielectrolito catiónico, Qo (de alto peso molecular). 
Se preparó una solución (1% p/v) de Qo en ácido acético (0,25% v/v; 99,5% 
Biopack) y otra de CMC (1% p/v) en agua destilada, y se llevaron ambas soluciones a 
pH=5. A partir de estas, se prepararon matrices mediante el goteo de CMC sobre la 
solución de Qo, bajo agitación constante (150 rpm) y ultrasonido (PEC-US) durante 20 
minutos. Se seleccionó este tiempo en base a los resultados de los estudios de 
degradación por ultrasonido de cada una de las soluciones de polisacáridos que se 
describió previamente en la Sección II.2.3. Con fines comparativos, se preparó una 
mezcla que no fue sometida a ultrasonido para su posterior análisis (PEC).  
Finalmente se aislaron las muestras desechando el medio sobrenadante, se 
vertieron en placas de cultivo de 24 ó 48 pocillos, dependiendo el tamaño final de la 
superficie que se deseara obtener y se dejó en el freezer a -20°C durante toda la noche. 
Luego de este período de tiempo, las matrices se liofilizaron en un equipo de laboratorio 
modelo Scientz 10N (Hinotek, China), hasta alcanzar peso constante, para determinar la 
masa inicial antes de realizar las medidas de caracterización.  
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II.2.5. Caracterización fisicoquímica de las matrices 
II.2.5.1. Espectroscopia ATR-FTIR 
Con el objetivo de caracterizar la muestra y evaluar las interacciones entre los 
componentes de la matriz obtenida se utilizó la espectroscopía infrarroja con 
transformadas de Fourier (FTIR) sobre las matrices obtenidas. Se empleó un 
espectrómetro Nicolet Magna IR-560 mediante la técnica de reflexión total atenuada 
(ATR). Los espectros se recogieron en el rango de 4000-600 cm-1 con una resolución de 
4 cm-1. El análisis del espectro se efectuó a través del software EZ-OMNIC 8.2.0.387 
(Thermo Fisher Scientific Inc., Madison, WI, USA). 
II.2.5.2. Microscopia SEM 
A fin de estudiar la topografía superficial de las matrices, la superficie de las 
mismas fue cubierta con oro (con un metalizador Balzers SCD 030, por el método de 
sputtering) y su morfología de superficie fue analizada mediante microscopia electrónica 
de barrido (SEM), en un equipo Phillips SEM 505 (The Netherlands), con una aceleración 
de voltaje de 20 kV. Con el fin de evaluar el tamaño de poro, las imágenes se analizaron 
mediante el software ImageJ 1.52a (Wayne Rasband National Institutes of Health, USA). 
II.2.5.3. Estudio de hinchamiento 
Se determinaron las propiedades de hinchamiento (swelling) de la matriz 
incubando en buffer fosfato estéril (pH=7,4) a 37°C, midiendo el cambio en el peso de la 
matriz en función del tiempo de inmersión en la solución [Kim, S. J. et al. 2004; 
Pasqualone et al. 2013]. Se estudió la cinética de hinchamiento y se interpretaron los 
resultados en función de las diferencias estructurales entre las matrices. El porcentaje 
de hinchamiento de la membrana (% Sw) se obtuvo como la diferencia entre el peso de 
la muestra saturada de agua (w) a distintos tiempos y el peso inicial de la muestra seca 







Con el fin de interpretar el mecanismo de transporte de agua a través de la 
membrana, en relación de sus características estructurales, la cinética de hinchamiento 
se analizó mediante la siguiente expresión matemática [Ritger et al. 1987]: 
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donde k es una constante característica del sistema que depende de las 
características estructurales del polímero y su interacción con el solvente, n es el 
exponente de swelling que describe el mecanismo de transporte del agua en la 
membrana y, Wt y W∞ representan las cantidades de agua absorbida al tiempo t y en el 
equilibrio, respectivamente. El valor de n y k puede obtenerse a partir de la pendiente y 
la intersección de la regresión lineal de la gráfica de log (Wt/W∞) frente a log t, a partir 
de los datos experimentales adquiridos hasta el 60% de máxima absorción. En la 
ecuación II.4 el valor numérico de n proporciona información sobre el mecanismo de 
transporte del agua. El valor de n=0,5 corresponde a una cinética de tipo Fick, donde la 
velocidad de difusión del agua es el proceso limitante en la cinética de hinchamiento; 
mientras que un valor de 0,5 < n < 1 indica un proceso de difusión no Fickiano en el cual 
la relajación de las cadenas poliméricas es el principal mecanismo en la velocidad de 
absorción del agua. El caso límite en el cual n=1 corresponde a condiciones en las que la 
velocidad de difusión del agua es superior a la velocidad de relajación de la cadena del 
polímero, y en esta condición, la tasa de captación de masa es directamente 
proporcional al tiempo [Ganji et al. 2010]. 
II.2.5.4. Estudios de degradación  
Se llevó a cabo un estudio de degradación in vitro (acelular, no enzimático) con 
el fin de investigar la estabilidad estructural de las matrices con respecto al tiempo de 
almacenamiento. Las muestras fueron previamente secadas a peso constante por 
liofilización y pesadas, a fin de evaluar la pérdida en masa. Luego fueron sumergidas en 
2 ml de buffer fosfato estéril (PBS) (obtenido utilizando un filtro de jeringa de 0,2 µm), 
en placas de cultivo de 6 pocillos y permanecieron incubadas en estufa de cultivo a 37°C, 
durante 7 días, simulando las condiciones fisiológicas. Luego del tiempo evaluado, se 
retiró el PBS de los pocillos, se lavaron las muestras para despegar partículas 
desprendidas como producto de la degradación y se liofilizaron hasta alcanzar peso 
constante. Para evaluar la degradación de las muestras se determinó el porcentaje de 
pérdida de peso, comparando el peso inicial seco (w0) con el peso final seco (wf) a partir 
de la siguiente ecuación:  
 
% 𝒑é𝒓𝒅𝒊𝒅𝒂 𝒅𝒆 𝒑𝒆𝒔𝒐 =
𝒘𝟎 − 𝒘𝒇 
𝒘𝟎
 × 𝟏𝟎𝟎 Ecuación II.5 
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II.2.5.5. Pruebas mecánicas 
Con el fin de evaluar las propiedades mecánicas de las matrices, se realizaron 
ensayos para determinar la resistencia mecánica a la compresión y el módulo de 
elasticidad de las  mismas utilizando una máquina de ensayo universal (DigimessTC500), 
con una celda de carga de fuerza (‘interface’ de Arizona, EE.UU.) de SM-50 N de 
capacidad, a temperatura ambiente. Las muestras fueron obtenidas en placas de cultivo 
de 24 pocillos, como discos circulares de 13 mm de diámetro y 10 mm de espesor, y 
liofilizadas hasta alcanzar peso constante. El ensayo se realizó a una velocidad de 
compresión de 1,3 mm/min hasta alcanzar el 50% de comprensión de la matriz. Las 
mediciones se realizaron siguiendo la norma ASTM D695 (temperatura ambiente). El 
módulo elástico (Módulo de Young) se calculó en base a las Curvas de Tensión vs. 
Desplazamiento generadas por el equipo. Los resultados presentados son los valores 
medios obtenidos a partir de 5 mediciones independientes, en igualdad de condiciones. 
 
II.2.6. Ensayos biológicos 
Para los ensayos biológicos, las matrices se cortaron a la medida del pocillo a 
utilizar, se colocaron en una placa de cultivo de 24 pocillos, se esterilizaron por 
inmersión en etanol al 70% y se irradiaron con luz UV durante 20 minutos. Luego las 
membranas se lavaron dos veces con DMEM (Dulbeccos’s Modifed Eagles Media) (sin 
suero y sin rojo de fenol). 
II.2.6.1. Cultivos de células MC3T3-E1 preosteoblásticas 
Las células MC3T3-E1 preosteoblásticas, corresponden a una línea celular 
derivada de calvaria de ratón C57BL/6. Su morfología es fibroblástica, crecen en forma 
adherente a una matriz, y es una línea adecuada para estudios del desarrollo 
osteogénico in vitro. Bajo condiciones de diferenciación osteogénica, expresan 
marcadores osteoblásticos y llevan a cabo la mineralización de la matriz extracelular 
[Quarles L. D. et al. 1992]. Esta línea celular tiene la característica de poseer dos 
fenotipos secuenciales [Sudo, H. et al. 1983; Quarles L. D. et al. 1992; Maeda, T. et al. 
2004; Wang, D. et al. 1999]. Una primera etapa proliferativa, donde las células se dividen 
exponencialmente en el medio de cultivo antes mencionado, manteniendo su 
apariencia fusiforme de osteoblasto inmaduro y expresan bajos niveles de fosfatasa 
alcalina; y un fenotipo osteoblástico cuando se las incuba en presencia de un medio 
osteogénico de β-glicerol fosfato y ácido ascórbico, donde los niveles de fosfatasa 
alcalina aumentan, junto con otros marcadores de diferenciación osteoblásticos. 
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Las células MC3T3-E1 se cultivaron en frascos de 75 cm2 en DMEM con rojo de 
fenol suplementado con 5% v/v de suero fetal bovino (FBS) y antibióticos (100 Ul/ml de 
penicilina y 100 µg/ml de estreptomicina) en estufa de cultivo a 37°C, en una atmósfera 
de CO2 al 5% y humedad controlada. Los cultivos fueron visualizados utilizando un 
microscopio invertido. Cuando las monocapas celulares llegaron a un 70-80% de 
confluencia, se cosecharon de la superficie del frasco con una solución de 0,25 % p/v de 
tripsina en PBS a pH=7.4 suplementado con 1mM de EDTA. Las células se 
resuspendieron en el medio de cultivo DMEM-5% FBS. A partir de la suspensión celular 
se tomaron alícuotas de modo de mantener la línea celular y de poder llevar a cabo los 
diferentes experimentos. 
II.2.6.1.1 Ensayo de morfología y crecimiento celular 
Con el objetivo de estudiar la adhesión de las células a las membranas obtenidas, 
se cortaron las matrices, se introdujeron a una placa de cultivo de 24 pocillos y se 
esterilizaron como se describió anteriormente. A continuación se plaquearon las células 
MC3T3-E1 con medio de cultivo DMEM 10% FBS y se incubaron durante 72hs a 37°C, en 
atmósfera humidificada conteniendo 5% de CO2. Luego de este período de cultivo, se 
sacó el medio, se lavaron las matrices con las células con PBS, se fijaron con metanol 
absoluto durante 5 minutos, y se tiñeron con Giemsa (1:10), durante 10 minutos. El 
excedente de colorante, se lavó con agua corriente y las células sobre la matriz se 
observaron en un microscopio óptico invertido (Nikon Eclipse E400 Nikon Tokio, Japón). 
Se tomaron fotografías con una cámara CCD con lente 0.7X DXM adicionada al 
microscopio, contando el número de células/campo, en 7 campos representativos, con 
un objetivo de 10X. Los resultados se expresan como el promedio ± SEM. 
II.2.6.2 Cultivos de macrófagos murinos RAW 264.7 
Se cultivaron células RAW 264.7; una línea celular establecida derivada de 
macrófagos murinos (Mus musculus) en frascos de cultivo de 75 cm2 en DMEM con rojo 
de fenol suplementado con 5% v/v de FBS y antibióticos (100 Ul/ml de penicilina y 100 
µg/ml de estreptomicina) en estufa de cultivo a 37°C, atmósfera de CO2 al 5% y humedad 
controlada. Para realizar los subcultivos correspondientes en cada ensayo, las células se 
despegan del frasco en el cual crecen cuando llegan a subconfluencia (~70%) usando 
PBS/EDTA (1 mM) y se resuspenden en DMEM con 5% FBS. Los cultivos fueron 
visualizados utilizando un microscopio invertido. Esta línea celular responde a diferentes 
agentes tóxicos, expresando marcadores de citotoxicidad, como síntesis de 
interleuquinas, producción de óxido nítrico (NO), inducción de óxido nítrico sintasas 
(NOS) y poseen la capacidad de diferenciarse hacia macrófagos con alta capacidad 
fagocítica [Denlinger et al. 1996]. Por estas características, representan un modelo 
biológico adecuado y sensible in vitro para estudios de citotoxicidad y se ha usado 
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ampliamente en nuestro laboratorio y por otros colegas para dichos estudios, 
[Fernández J. M. et al. 2014; Cortizo AM et al. 2012]. 
La morfología y el crecimiento celular de los macrófagos sobre las matrices se 
evaluaron en forma similar a la descripta previamente para las células MC3T3-E1. 
II.2.6.2.1 Viabilidad celular 
Para estudiar la viabilidad celular sobre las matrices obtenidas se realizaron 
estudios de adhesión (a 3 horas) y proliferación (72hs) con las células RAW 264.7, 
mediante el ensayo de MTT a diferentes tiempos. Este método fue desarrollado por 
Mosmann [Mosmann, T. 1983] y modificado por Twentyman y Luscombe [Twentyman 
& Luscombe 1987]. El MTT (Bromuro de 3-(4,5-dimetiltiazol-2-ilo)-2,5-difeniltetrazol) es 
un compuesto perteneciente a la familia de sales de tetrazolio, soluble en agua y de 
color amarillo. La actividad metabólica de las células incluye la de las deshidrogenasas 
mitocondriales, en particular la succinato deshidrogenasa. Al reducirse, el MTT se 
convierte en un compuesto de color violeta e insoluble en agua (formazan). Este ensayo 
mide la reducción de sal de tetrazolio (MTT) a formazan por las enzimas 
deshidrogenasas de las mitocondrias intactas en las células vivas. Para cuantificarlo se 
disuelve en un disolvente orgánico, como DMSO (dimetilsulfóxido) y se mide su 
absorbancia a 570nm (A570). La intensidad de absorbancia es directamente proporcional 
al número de células viables. 
Se sembraron los macrófagos RAW 264.7 en 10% FBS-DMEM sin rojo de fenol, y 
se incubaron durante 3 horas en placas de cultivo de 24 pocillos. Después de este 
periodo, donde las células incubadas se adhirieron a la matriz, se renovó el medio de 
cultivo, y se incubaron 72hs más, en estufa de cultivo a 37°C en 5% de CO2 en atmósfera 
de humedad controlada. Como experimento control, los macrófagos se incubaron en 
placas de cultivo de plástico que no contenían la membrana. Después del periodo de 
cultivo, se retiró el medio y se reemplazó por 100 µl de medio conteniendo MTT (0,1 
mg/ml) incubando las células durante 1 hora 30 minutos adicional. El medio de cultivo 
condicionado fue guardado para la determinación de óxido nítrico (NO). Luego de este 
período se descartó el sobrenadante y se adicionaron 200 µl de DMSO a cada pocillo 
para la lisis celular agitando durante 10 minutos. Finalmente, se transfirieron 100 µl del 
extracto a una placa limpia de 96 pocillos y se midió la absorbancia a 570nm usando un 
lector automático de placa de ELISA (Infinite® F50, Tecan Trading AG, Switzerland). Los 
datos para este ensayo son expresados como porcentaje respecto del basal, tomando 
como condición basal la cantidad de células adheridas en la superficie control. 
  
Capítulo II: Diseño, síntesis y caracterización de matrices poliméricas 
Materiales y Métodos 
 
 
Página | 47  
 
II.2.6.2.2. Producción de NO 
Para medir la liberación de NO hacia el medio de cultivo por los macrófagos RAW 
264.7, se empleó el método de Griess [Fernández J.M. et al. 2014]. Para ello se utilizó el 
medio de cultivo condicionado del ensayo de viabilidad celular (donde se utilizó medio 
de cultivo DMEM sin rojo de fenol con 10% FBS) de 72hs. El método utiliza como agente 
de diazotación sulfanilamida (o ácido sulfanílico, 1% p/v en ácido fosfórico al 5%, como 
REACTIVO A) y como agente de acoplamiento el N-1 naftilendiamina (0,1% p/v en agua 
destilada, como REACTIVO B). La reacción se lleva a cabo mezclando volúmenes iguales 
de reactivo A y reactivo B (REACTIVO C) en el momento de la determinación; y luego se 
mezclan en relación 1:1 el medio condicionado con el reactivo C. Se realizaron 2 
controles (blancos) de medio no condicionado (el mismo medio que se utilizó para el 
cultivo, pero sin células). Se incuba la mezcla durante 15 minutos a temperatura 
ambiente y se mide la absorbancia a 550nm. Se realizó en paralelo una curva de 
calibración para los reactivos de Griess utilizando como patrón nitrito de sodio (NaNO2, 
Biopack, Bs. As., Argentina). A partir de esta curva se obtuvo la ecuación de la recta de 
regresión, con la cual se calcularon los valores de NO para las muestras. 
II.2.7. Análisis Estadístico de los datos 
Todos los experimentos se repitieron al menos una vez y se realizaron al menos 
por triplicado (a menos que se indique un valor de muestras específico). Los resultados 
obtenidos fueron expresados como el valor promedio de las réplicas y su desviación 
estándar (media ± SEM). La significancia estadística de las diferencias de los valores 
medios de los resultados para todos los parámetros estudiados de las distintas muestras 
fue evaluada utilizando la prueba de Oneway ANOVA empleando el test de Tukey post 
hoc, con un intervalo de confianza del 95% y las diferencias se consideraron con un nivel 
de significancia estadística cuando p<0,05. El análisis estadístico se realizó con el 
programa Graph Pad Instat versión 3.05 (GraphPad Software, San Diego, California, 
USA). 
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II.3 RESULTADOS Y DISCUSIÓN 
II.3.1. Caracterización de los polímeros 
La selección de los polímeros empleados se llevó a cabo por las propiedades 
mencionadas en la Sección II.1.1., ampliamente reportadas en otros trabajos [Cai, K. et 
al. 2002; Berger, J. et al. 2004; Chen & Fan 2007; Reynolds, M. A. et al. 2007; Costa-
Júnior, E. S. et al. 2009; Araujo, J. V. et al. 2014] y estudiadas en el grupo Macromoléculas 
del INIFTA [Cortizo, M. S. et al. 2008; Berghoff, C. F. et al. 2009; Berghoff, C. F. 2011; 
Lastra, M. L. et al. 2013; Lastra, M. L. et al. 2014; Lastra, M. L. et al. 2017]. 
Como se mencionó anteriormente, dependiendo de la fuente y los parámetros 
utilizados en el procesamiento del Qo se obtienen distintos grados de acetilación (DA) y 
peso molecular promedio, que podrían influir directamente sobre sus propiedades 
químicas y biológicas finales. El Qo comercial de Sigma-Aldrich está disponible en tres 
grados de peso molecular: alto, medio y bajo. Según estudios anteriores, algunas 
propiedades fisicoquímicas en las películas de Qo con distinto peso molecular, como la 
apariencia, la estructura y las propiedades mecánicas, se ven afectadas siendo 
relevantes para su empleo como material biodegradable. Además se encontró que el Qo 
de mayor peso molecular da lugar a matrices más homogéneas, fuertes y resistentes 
con altos valores de módulo elástico [Croisier & Jérôme 2013; Bof, M.J. et. al 2015]. 
Basados en estos antecedentes, se evaluó el grado de acetilación y el peso 
molecular promedio del Qo comercial (Sigma-Aldrich, de alto peso molecular) utilizado 
en este trabajo, a fin de determinar ambos parámetros que no fueron proporcionados 
por el proveedor. El DA, determinado por FTIR siguiendo la Ecuación II.1 (Sección 
Materiales y Métodos) fue de 24,4%. Mientras que el peso molecular promedio 
viscosimétrico (Mƞ) fue calculado a partir de la Ecuación II.2 para ambos polímeros 
utilizados. El Qo exhibió un M𝜂 = 511 kDa, mientras que el valor correspondiente para 
CMC fue de 865 kDa. 
II.3.2. Degradación por ultrasonido 
La degradación de polímeros es un paso importante del proceso que decide la 
aplicación, especialmente en el caso de dispositivos biomédicos y sistemas de 
administración de fármacos. La degradación del polímero se refiere a la reducción del 
peso molecular del polímero sin muchos cambios en la naturaleza química de las 
unidades monoméricas que lo componen [Gogate & Prajapat, 2015]. 
La exposición prolongada de soluciones de macromoléculas a ondas ultrasónicas 
de alta energía produce una reducción permanente de la viscosidad. La degradación 
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ultrasónica produce escisión más preferentemente cerca de la mitad de la cadena. En el 
período inicial de sonicación, la fuerza de corte actúa sobre los enlaces intra-inter-
moleculares no covalentes, desagregando el polímero, resultando en una 
despolimerización gradual de la conformación compacta. Con un tratamiento 
ultrasónico prolongado, las cadenas extendidas o flexibles se escinden aún más en 
cadenas más cortas mediante un mecanismo radicalario. A medida que aumenta el 
tiempo de tratamiento ultrasónico, los fragmentos de peso molecular relativamente 
alto se degradan en fragmentos macroradicales de menor peso molecular [Gogate & 
Prajapat 2015]. Estos macroradicales pueden recombinarse o ser destruidos como tales, 
dando lugar a cadenas poliméricas de menor tamaño o a combinación entre ellos. SI 
están presentes especies macromoleculares de distinta naturaleza, estas pueden 
combinarse dando lugar a copolímeros en bloque. La velocidad y el grado de 
degradación dependen de varios factores: la intensidad y la duración de la irradiación, 
la frecuencia, el pH, la temperatura de operación, la concentración de la solución, la 
naturaleza del polímero y el disolvente. Para determinar las condiciones óptimas de 
compatibilización de los  polisacáridos en la mezcla, se llevó a cabo un ensayo preliminar 
utilizando una solución de cada polímero (CMC y Qo) en forma independiente, cada una 
de las cuales se sometió a degradación por ultrasonido en función del tiempo de 
sonicación. Entonces, la degradación se definió en este caso como una disminución 
irreversible del peso molecular a través de la escisión en la longitud de la cadena, sin 
producir un cambio químico en la naturaleza de las cadenas de polímero en solución con 
posibilidades de intercombinación macroradical [Imre & Pukánszky, 2013; Gogate & 
Prajapat, 2015].  
Además, la degradación ultrasónica se ve afectada no solo por la frecuencia 
irradiada sino también por la estructura molecular y el estado del polímero disuelto. Por 
lo tanto, este ensayo también es significativo para interpretar el mecanismo de 
degradación del polímero en solución acuosa bajo sonicación. El volumen de líquido 
utilizado durante el ensayo fue de 20 ml por cada solución y la concentración de la 
muestra fue de 1,0% p/v. 
 La Figura II.1 muestra el cambio relativo de la viscosidad intrínseca [η]t / [η]0 en 
función del tiempo de sonicación para CMC y Qo. Para ambas muestras se observó una 
disminución en la velocidad de degradación después de transcurridos los 20 minutos, 
tendiendo a un valor de [η]t / [η]0  por debajo del cual no tiene lugar ninguna degradación 
adicional. Este resultado está de acuerdo con otros estudios de sonicación realizados 
con diferentes muestras [Marx‐Figini, M. 1997; Grönroos, A. et al. 2004; Czechowska-
Biskup, R. et al. 2005; Li, Y. et al. 2005; Fernandez, J. M. et al. 2010]. 
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La cinética del proceso de degradación de los polisacáridos se analizó siguiendo 
el procedimiento de Li [Li, Y. et al. 2005]. Según los autores, la cinética de la degradación 
ultrasónica se puede expresar como:  
 
[𝜂]𝑡 = [𝜂]∞ + ([𝜂]0 − [𝜂]∞)𝑒
−𝑘𝑡 
 
donde [η]0, [η]t y [η]∞ son la viscosidad intrínseca al tiempo de sonicación 0, t y 
viscosidad intrínseca o índice de viscosidad límite respectivamente; k es la constante de 
velocidad de la reacción de degradación. De acuerdo con la Ecuación II.3.1, la magnitud 
de la constante de velocidad se puede evaluar conociendo la viscosidad intrínseca inicial 
y la viscosidad límite de la solución de polímero, mediante la representación de un 





   
Para estimar la cinética de degradación, se utilizaron los datos obtenidos antes 
de los 15 minutos de sonicación. El insert en la Figura II.1 muestra el gráfico en escala 
logarítmica de la Ecuación II.3.2 para los sistemas analizados. Las constantes cinéticas 
de velocidad fueron 0,114 min-1 y 0,082 min-1 para CMC y Qo, respectivamente. Algunos 
investigadores han explicado las diferencias entre los valores de k en función de la 
flexibilidad y / o el estado de disolución del polímero en soluciones acuosas [Koda, S. et 
al. 2011]. Los dos parámetros que permiten caracterizar la conformación y el 
comportamiento en solución de los polímeros son la longitud de persistencia Lp y el 
exponente a de la ecuación de Mark-Houwink-Sakurda, Ecuación II.2 (Sección 
Materiales y Métodos). Lp refleja la flexibilidad lineal de las cadenas de polímero en 
solución. Los valores de Lp obtenidos para CMC y Qo son 11nm y 15-17nm, 
respectivamente [Hoogendam, C. W. 1998, Rinaudo, M. 2006], que son valores similares 
y característicos para polímeros semiflexibles. Por otro lado, el parámetro a es una 
función de la conformación del polímero en una solución y, de hecho, nos ayuda a 
comprender el radio hidrodinámico en solución, ya que es una medida de la interacción 
polímero-solvente. En este sistema, el valor de a es 0,74 y 0,76 para CMC y Qo, 
respectivamente, lo que indica que ambos polisacáridos exhibieron un comportamiento 
similar en solución con una conformación de ovillo expandido en un buen solvente. Por 
lo tanto, las diferencias observadas para la tasa de degradación no pueden atribuirse al 
comportamiento conformacional de los polímeros en solución. Teniendo en cuenta que 
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ambos polisacáridos presentan estructuras similares compuestas por unidades 
derivadas de glucosa unidas por un enlace β-1,4 glicosídico (grupos carboximetilo en la 
misma glucopiranosa o D-glucosamina / N-acetil-D-glucosamina en CMC o Qo, 
respectivamente), se atribuyó la principal diferencia al peso molecular promedio, ya que 
la CMC que tiene un Mη más alto que el Qo, es la que exhibió una tasa de degradación 
más alta. Este resultado está de acuerdo con los de otras publicaciones anteriores, que 
demostraron que la tasa de degradación disminuye con la disminución del grado inicial 
de polimerización [Marx‐Figini, M. 1997, Li, Y. et al. 2005; Antti, G. et al. 2008; Koda, S. 
et al. 2011].  
 
En un estudio previo se ha demostrado que una mezcla de polímeros bajo la 
acción del ultrasonido se degrada a una velocidad similar a la cual cada uno de los 
componentes lo hace [Fernandez, J. M.  et al. 2010]. En base a este hecho, se seleccionó 
el momento óptimo para la compatibilización entre CMC y Qo a los 20 minutos de 
sonicación.  
Figura II.1: Evolución de los cambios relativos en la viscosidad intrínseca de las muestras 
de CMC y Qo estudiadas como una función del tiempo de sonicación. El recuadro 
presenta el análisis cinético de la degradación: ln A= ln ( [η]0  - [η]∞ ) / ( [η]t - [η]∞ ) vs 
Tiempo (min) y el coeficiente de correlación (R2) (Ecuación II.2.1 ). 
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II.3.3. Obtención del biomaterial 
Como se indicó previamente, se utilizó una solución de un polielectrolito 
aniónico, CMC 1% p/v en agua destilada, junto con una solución de un polielectrolito 
catiónico, 1% p/v de Qo (de alto peso molecular) en ácido acético (0,25% v/v; 99,5% 
Biopack).  
Se prepararon matrices mediante el goteo de CMC sobre la solución de Qo, bajo 
agitación constante (150 rpm) y ultrasonido (PEC-US) durante 20 minutos. Se aplicó US 
para mejorar la compatibilidad, la estabilidad, las propiedades mecánicas y las 
propiedades biológicas de los PEC, a través del acoplamiento de macrorradicales 
interpolímeros producidos por la reacción sonoquímica. Con fines comparativos, se 
preparó una mezcla que no fue sometida a ultrasonido para su posterior análisis (PEC). 
Luego de aislar las muestras desechando el medio sobrenadante, verterlas en placas de 
cultivo de 24 pocillos, se dejaron en el freezer a -20°C y se liofilizaron hasta alcanzar peso 
constante. Las matrices elaboradas por este método arrojaron una altura promedio de 
15,5 ± 0,6 mm y un diámetro promedio de 13,4 ± 0,6 mm; medidas obtenidas al azar a 
partir de 8 matrices, 4 PEC y 4 PEC-US, mostrando una gran reproducibilidad en la 
formación de las matrices y sin diferencias significativas entre ambos tipos. Este 
procedimiento puede verse resumido en el Esquema II.4. 
 
  
Esquema II.4: Esquema de la obtención de las matrices PEC y PEC-US 
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II.3.4. Caracterización fisicoquímica de las matrices 
II.3.4.1. Espectroscopia ATR-FTIR 
Los espectros FTIR de Qo, CMC y PEC obtenidos con y sin la aplicación de 
ultrasonido se muestran en la Figura II.2 (longitud de onda 1900-600 cm-1). El espectro 
de Qo muestra dos bandas típicas a 1640 y 1556 cm-1 atribuidas a la amida I y la amida 
II, respectivamente [Berghoff, C. F. et al.  2009]. Además, las bandas a 1152 cm-1 y 1377 
cm-1 se asignan a la vibración de flexión de C-N y a la vibración de flexión de O-H, 
respectivamente. En el espectro de CMC, se observaron dos picos fuertes a 1590 y 1420 
cm-1 debido al estiramiento asimétrico y simétrico de los –COO-. Los espectros FTIR de 
PEC obtenidos sólo por mezcla de Qo y CMC mostraron una disminución en la intensidad 
de la banda amida I (1640 cm-1) en relación con la banda de absorción de amida II (1556 
cm-1), junto con un desplazamiento de la banda de absorción a 1410 cm-1 del grupo –
COO-, lo que sugiere la interacción iónica entre los dos polisacáridos. Esto fue reportado 
también en algunos trabajos por otros investigadores [Tapia, C. et al. 2004; Zhao, Q. et 
al. 2009].  
 
 
Figura II.2: Espectro FTIR (desde 1800 a 600cm-1) de quitosano (Qo), carboximetilcelulosa 
(CMC), complejo polielectrolito (PEC) y complejo polielectrolito sonicado (PEC-US). 
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Por otro lado, cuando el PEC se obtuvo en condiciones de ultrasonido, el espectro 
FTIR presentó algunas diferencias: la banda de absorción de amida I a 1640 cm-1 se 
puede ver con un hombro y aparece una banda fuerte a 1593 cm-1, que se asigna a la 
flexión asimétrica de los grupos -NH3+ y grupos carboxilato, mientras que el estiramiento 
simétrico de los grupos –COO- cambia a 1416 cm-1. Además, aparece una nueva banda 
débil pero visible a 1727 cm-1, asignable a la vibración de estiramiento del grupo éster 
>C=O que podría formarse por reacción sonoquímica, como se demostró anteriormente 
para otro sistema [Hobuss, C. B. et al. 2012; Suprarukmi & Sudrajat 2015]. La Figura II.2 
muestra que esta banda está ausente en el espectro de PEC obtenido sin ultrasonido, lo 
que sugiere que existen nuevos enlaces covalentes, que mejoran la compatibilidad entre 
los polisacáridos Qo y CMC. 
II.3.4.2. Microscopia SEM 
Para evaluar la compatibilidad física de los polímeros se estudió la superficie y 
una sección transversal. La morfología de los scaffolds PEC y PEC-US se analizó mediante 
SEM, como se muestra en la Figura II.3. En ambos casos, se observó una estructura 
tridimensional altamente esponjosa con buena interconexión entre poros y una 
porosidad superior al 70%. Se observaron algunas diferencias entre la superficie (Figura 
II.3A y B para PEC; y 3E y F para PEC-US) y la estructura interna (Figura II.3C y G para PEC 
y PEC-US, respectivamente) de las matrices, siendo más homogéneas y con poros menos 
abiertos las matrices PEC-US que las PEC.  
Para las aplicaciones en ingeniería de tejidos, la existencia de una red porosa 
interconectada en la estructura polimérica es crucial para la proliferación celular, ya que 
proporcionan las condiciones adecuadas para la migración celular, así como el 
transporte eficiente de nutrientes y oxígeno al interior del andamio, y la eliminación de 
los desechos metabólicos, a fin de garantizar la viabilidad de las células [Coimbra, P. et 
al. 2011, Araujo, J. V. et al. 2014; Rodríguez-Vázquez, M. et al. 2015]. Las células pueden 
reconocer fácilmente los cambios sutiles en la MEC, modificando el comportamiento 
celular. Las propiedades superficiales, tanto químicas como topográficas, pueden 
controlar y afectar la adhesión y proliferación celular [Lange, R. et al. 2002; He, W. et al. 
2003; Bacakova, L. et al. 2011; Han, G. et al, 2015; Lastra, M. L. et al. 2018]. Las 
propiedades químicas están relacionadas con la capacidad de las células para adherirse 
al material e interaccionar con él. Las propiedades topográficas son de particular interés 
cuando consideramos las propiedades de osteoconducción. Anteriormente se ha 
demostrado [Salgado et al. 2004] que una superficie más "rugosa" será capaz de facilitar 
la migración y adhesión de células osteogénicas a la superficie de los materiales mejor 
que una superficie lisa, y por lo tanto mejorar la osteoconducción justo después de la 
implantación del material.   
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Figura II.3: Micrografías SEM de la superficie y las secciones transversales de PEC (A, B y C) y PEC-US 
(E, F y G) respectivamente. Distribución del tamaño de poro de los andamios PEC (D) y PEC-US (H). 
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El tamaño del poro también es una propiedad muy importante, dado que si los 
poros empleados son pequeños, las células producirán la oclusión de los mismos; y esto 
evitará la penetración celular, la producción de matriz extracelular y la 
neovascularización de las áreas internas del andamio. Actualmente, los andamios 
ideales deben tener una porosidad de 80 a 90% con un tamaño de poro de 50 a 250 µm 
[Cheung, H. Y. et al. 2007; Rodríguez-Vázquez, M. et al. 2015]. La determinación 
cuantitativa del tamaño de poro mostró que el diámetro medio de poro de las matrices 
es de 82 ± 7 µm y 115 ± 9 µm para PEC-US y PEC, respectivamente. Estos valores están 
en el rango de 50 a 300 µm como se informa en la literatura para otras matrices 
liofilizadas [Annabi, N. et al. 2010; Araujo, J. V. et al. 2014; Vimalraj, S. et al. 2016; Beladi, 
F. et al. 2017; Tamburaci, S. et al. 2018]. 
Por otro lado, la distribución del tamaño de poro (Figura II.3D y H para PEC y PEC-
US, respectivamente) muestra que en el scaffold tratado con ultrasonido la distribución 
de poros es más uniforme y estos están mejor distribuidos entre la superficie y el interior 
de la estructura, como se observa en las imágenes. Este hecho puede deberse a la mejor 
interacción entre CMC y Qo en la matriz PEC-US, producida por el proceso que tiene 
lugar durante la aplicación de ultrasonido, explicada también en la sección II.2.5.1. 
mediante el análisis de FTIR.  
El scaffold es el factor que otorga el carácter osteoconductivo en la Triada de la 
Ingeniería de Tejidos, y esto lo logra a través de una geometría de poros abiertos, 
totalmente interconectados, en una estructura altamente porosa con grandes 
relaciones de volumen de superficie por área, que permitan el crecimiento y la 
distribución celular uniforme en toda la estructura. Además, los andamios también 
deben exhibir una microporosidad adecuada, para que facilite la neovascularización26 
del scaffold desde el entorno del tejido. La porosidad y la interconectividad también son 
importantes para una difusión apropiada de nutrientes, el transporte de metabolitos de 
bajo peso molecular, gases y otras macromoléculas; y para la eliminación de productos 
de desechos metabólicos resultantes de la actividad de las células que crecen en el 
andamio. Esto es de particular importancia con respecto a la ingeniería del tejido óseo 
porque, debido a las características metabólicas óseas, se espera que ocurran altas tasas 
de transferencia de masa, incluso bajo condiciones de cultivo in vitro. Sin embargo, el 
grado de porosidad siempre influye en otras cualidades de los andamios, como su 
estabilidad y propiedades mecánicas, por lo que, su valor, siempre debe equilibrarse con 
las necesidades mecánicas del tejido en particular que se va a reemplazar, evitando el 
uso de matrices muy porosas en áreas que son muy exigentes desde el punto de vista 
mecánico [Salgado et al. 2004; Alvarez Barreto, J. F. 2009; Rodríguez-Vázquez, M. et al. 
2015]. Por ejemplo, el hueso esponjoso tiene un 75% -85% de porosidad y 300 a 600 μm 
                                                             
26 Neovascularización: Crecimiento y desarrollo de capilares y vasos sanguíneos nuevos. 
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de tamaño de diámetro promedio de poro; comparado con el hueso cortical, que tiene 
una porosidad del 5% al 10% con poros de 10 a 50 μm de diámetro [Chen, P. Y. & 
McKittrick, 2011; Beladi, F. et al. 2017]. 
II.3.4.3. Estudio de hinchamiento 
La Figura II.4.A muestra el porcentaje de swelling o hinchamiento de las matrices 
PEC y PEC-US en PBS a pH 7,4 y 37 °C en función del tiempo. Se puede observar que el 
comportamiento de ambas muestras es similar: el porcentaje de hinchamiento aumenta 
rápidamente en un corto período de tiempo, inicialmente en forma lineal y luego se 
vuelve constante, alcanzando el equilibrio dentro de los 3 minutos para PEC y a 1 minuto 
para PEC-US, durante el tiempo final analizado (10 minutos). Sin embargo, el porcentaje 
de swelling máximo alcanzado fue muy diferente para las dos matrices estudiadas; 
llegando a 2066% y 638%, para PEC y PEC-US, respectivamente; resultados que se 
encuentran dentro de los valores típicos reportados para hidrogeles [Pasparakis & 
Bouropoulos, 2006; Costa-Júnior, E. S. et al. 2009; Chang, C. et al. 2010; Doulabi, A. H. et 
al. 2013]. Este resultado demuestra que la capacidad de hinchamiento del scaffold se ve 
fuertemente afectada por el proceso bajo el cual se obtiene y sugiere que la interacción 
covalente originada durante la compatibilización por ultrasonido en PEC-US podría ser 
responsable de este efecto, adjudicando la diferencia entre las matrices a una red más 
rígida que se ha producido formada por las reacciones entre los polímeros, lo que reduce 
la flexibilidad y es desfavorable para la tasa de hinchamiento. 
Los hidrogeles están compuestos por redes de polímeros tridimensionales que 
pueden absorber grandes cantidades de agua. Cuando un polímero sólido se pone en 
contacto con un líquido este difunde en el polímero, causando que se hinche. La difusión 
implica la migración de agua a espacios preexistentes o formados dinámicamente entre 
las cadenas del hidrogel. En consecuencia, son materiales suaves, flexibles y húmedos 
con una amplia gama de aplicaciones biomédicas potenciales. Los hidrogeles se utilizan 
ampliamente en las bioaplicaciones y desempeñan un papel crucial en las estrategias 
actuales para remediar las disfunciones y lesiones en los sistemas vivos. El alto 
contenido de agua de los hidrogeles los hace compatibles con la mayoría de los tejidos 
vivos y su naturaleza viscoelástica minimiza el daño al tejido circundante cuando se 
implanta en el huésped. El comportamiento de hinchamiento se puede modelar 
ajustando la concentración y la naturaleza de los componentes utilizados durante el 
proceso de fabricación. Sin embargo, el número de aplicaciones de hidrogeles de Qo es 
limitado debido a la débil resistencia mecánica y la disolución descontrolada [Kim, S. J. 
et al. 2004; Dash, M. et al. 2011].  
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El mecanismo de hinchamiento del hidrogel se puede interpretar a través de los 
dos procesos, la velocidad de difusión controlada por gradiente de concentración y la 
velocidad de hinchamiento controlada por la relajación de las cadenas poliméricas; 
ambos contribuyen a la velocidad y el grado de absorción del agua en el polímero [Kim, 
Figura. II.4: A) Cinética de hinchamiento para las matrices PEC y PEC-US. B) 
Gráfico log (W t / W∞) versus log t a partir de los datos experimentales 
obtenidos en la etapa inicial de la figura II.4.A, para PEC y PEC-US. 
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S. J. et al. 2004]. Como se mencionó anteriormente, para determinar el exponente n, la 
cinética de dicho proceso podría analizarse a través del modelo de Fick (Ecuación II.4, 
de la Sección II.2.5.3. de Materiales y Métodos) [Ritger et al. 1987]. Por lo tanto, a partir 
de la pendiente inicial de una gráfica en escala logarítmica en función del tiempo [log 
(W t / W∞) versus log t] (Figura II.4.B) se permite estimar los valores de n para PEC-US y 
PEC, siendo estos 0,49 y 0,87, respectivamente. Estos resultados sugieren que en el 
primer andamio (PEC-US) el mecanismo de transporte de agua está controlado 
mediante un proceso de difusión tipo Fickiano, mientras que en el andamio PEC, la 
velocidad de transporte de agua responde a un proceso no Fickiano, que depende de la 
relajación de las cadenas poliméricas. Estos resultados están de acuerdo con los 
presentados por Kim [Kim, S. J. et al. 2004] para los hidrogeles de complejos 
polielectrolitos compuestos de Qo y ácido hialurónico; y por Gierszewska-Drużyńska 
[Gierszewska-Drużyńska, M., & Ostrowska-Czubenko, J. 2012] para las membranas de 
Qo-alginato. 
II.3.4.4. Estudios de degradación  
Se ha comprobado que, independientemente de las circunstancias, cada 
polímero se degrada, en una cierta escala de tiempo dependiendo de las condiciones 
ambientales. Sin embargo, se necesita una definición precisa de esta característica para 
obtener una descripción útil de la degradación del polímero. En particular, en el caso de 
los hidrogeles, el contenido de agua, así como también la forma y el estado de la 
superficie del material, aparte de su microestructura afectan la velocidad de 
degradación. 
Con el fin de evaluar la integridad estructural y la posible degradación de las 
matrices PEC y PEC-US, ambos tipos de muestras se sumergieron en PBS (pH 7,4) a 37°C 
durante siete días. Luego de este período de incubación, se extrajo el PBS y las muestras 
se secaron por liofilización hasta alcanzar peso constante. El porcentaje de pérdida de 
peso fue de 52,8 ± 4,3% y 24,6 ± 3,9% para PEC y PEC-US, respectivamente (Figura II.5). 
Este resultado muestra que la matriz PEC-US tiene una mayor estabilidad estructural 
que la matriz PEC, debido a la mejor compatibilidad entre los dos polielectrolitos 
sometidos al proceso de ultrasonido. Resultados similares fueron reportados en trabajos 
previos [Tamburaci, S. et al. 2018]. 
Las propiedades de degradación dependen en gran medida de los materiales del 
andamio, y la adaptación de la degradación del andamio in vivo se puede obtener 
mediante el ajuste de las propiedades de los materiales [Saravanan, S. et al. 2016]. El 
Qo, por su parte, presenta un proceso de degradación ampliamente estudiado en 
diversas condiciones [Kim, I. et al. 2008; Croisier & Jérôme 2013; Levengood & Zhang 
2014]. Para explicar la biodegradabilidad del Qo, es importante recordar que no solo es 
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un polímero que contiene grupos amino, sino también un polisacárido, que en 
consecuencia contiene enlaces glicosídicos lábiles. El Qo es degradado in vivo por varias 
proteasas, y principalmente por la lisozima. Hasta ahora, se han identificado ocho 
quitinasas humanas, tres de ellas con actividad enzimática sobre el Qo [Funkhouser & 
Aronson, 2007; Dash, M. et al. 2011]. La biodegradación del Qo conduce a la formación 
de oligosacáridos no tóxicos de longitud variable (amino azúcares), que pueden 
incorporarse en las vías metabólicas o excretarse. La velocidad de degradación del Qo 
está relacionada principalmente con su grado de desacetilación, el grado de 
cristalinidad, con la distribución de residuos de glucosamina y con su masa molecular 
[Croisier & Jérôme, 2013; Rodríguez-Vázquez, M. et al. 2015; Saravanan, S. et al. 2016].  
La carboximetilcelulosa (CMC) es un derivado de celulosa soluble en agua que es 
degradable por la celulasa. Aunque esta enzima no es sintetizada por células de 
mamíferos, la celulasa y los fragmentos derivados de la degradación de CMC son 
biocompatibles [Reeves, R. et al. 2010]. 
 
Las propiedades mecánicas también están estrechamente relacionadas con la 
degradación del scaffold, donde idealmente, la tasa de degradación debe ser a una 
velocidad controlada de modo que mientras el tejido se regenera, las cargas que se 
producen sobre el tejido puedan ser soportadas por la matriz y a su vez esta se pueda ir 
reemplazando por tejido nuevo [Levengood & Zhang 2014]. La tasa de degradación 
“ideal” para un scaffold  varía en función de la zona donde se quiere aplicar el mismo; 
por ejemplo, para defectos óseos en la región espinal debe ser de 9 meses o más; 
Figura II.5: Porcentaje de degradación de las matrices PEC y PEC-US 
expresado como porcentaje de pérdida de peso a 7 días, en PBS a 37°C. 
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mientras que para aplicaciones cráneo-maxilofaciales de 3 a 6 meses [Bose et al. 2012]. 
Sin embargo existen otros factores de morbilidad asociada que pueden requerir tiempos 
de degradación más prolongados, entre ellos la edad y condición fisiopatológica previa 
del paciente.  
II.3.4.5. Pruebas mecánicas 
 Las propiedades mecánicas adecuadas que poseen los andamios deciden su 
lugar de aplicación, incluso en sitios con o sin carga. Las propiedades mecánicas de los 
andamios deben coincidir con el hueso huésped para una transferencia de carga 
adecuada a los tejidos adyacentes [Costa-Pinto, A. R. et al. 2011; Saravanan, S. et al. 
2016]. Teniendo en cuenta las propiedades mecánicas apropiadas, podemos afirmar que 
las membranas de Qo tienen una desventaja cuando se usan en ingeniería de tejidos 
porque estas membranas son muy rígidas y quebradizas; es decir, tienen baja resistencia 
mecánica, inferiores a las de los huesos normales [Lizarbe, M. A. 2007; Costa-Júnior, E. 
S. et al. 2009; Doulabi, A. H. et al. 2013; Lee, J. S. et al. 2014; Rodríguez-Vázquez, M. et 
al. 2015]. Por su parte, la CMC tiene pobres propiedades mecánicas y es necesaria su 
combinación con otro polímero natural o sintético para proporcionar una arquitectura 
3D [Beladi, F. et al. 2017]. 
En vista de sus futuras aplicaciones biomédicas, las características mecánicas de 
las matrices son una propiedad relevante en la interacción in vivo con las células y/o 
tejidos. Así, con el propósito de evaluar las propiedades mecánicas de los scaffolds, se 
realizaron ensayos de compresión, evaluando la resistencia a la compresión (CS) y el 
módulo elástico (EM) para las matrices PEC y PEC-US. La Figura II.6 muestra que las 
matrices basadas en PEC-US presentaron una mayor resistencia a la compresión y 
módulo elástico que las obtenidas a partir de PEC. Los valores obtenidos muestran una 
diferencia en un orden de magnitud para ambos parámetros: 155,7 ± 44,1 kPa y 493 ± 
117 kPa frente a 27,5 ± 1,7 kPa y 42 ± 5 kPa para CS y EM, respectivamente). Estos 
resultados son consistentes con la morfología de los andamios observados por SEM. La 
resistencia de los andamios aumenta cuando el diámetro de los poros disminuye y la 
distribución de los poros es más homogénea, como se obtiene para el andamio basado 
en PEC-US. Se reportó previamente un valor de resistencia a la compresión similar para 
otros andamios CMC/Qo (76 a 654 KPa) [Tamburaci, S. et al. 2018] y para otros 
materiales PEC basados en quitosano puro (4 ± 0,12 kPa); alginato /quitosano (34.5 ± 
5.4 kPa) [Ceccaldi, C. et al. 2014] y quitosano/ gelatina (3 ± 0,4 kPa) [Yin, Y. J. et al. 1999]. 
El andamio debe proporcionar a las células una estructura tridimensional y un 
soporte mecánico apropiado para su adhesión y proliferación, permitiendo el 
crecimiento y proliferación en una estructura funcional biomimética adecuada [Little, C. 
J. et al. 2011]. En particular, los biomateriales aplicados a la reparación del tejido óseo-
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cartilaginoso deben tener propiedades mecánicas similares a este tipo de tejido. Por lo 
tanto, nuestros resultados sugieren que el andamio PEC-US exhibió un módulo elástico 
que es apropiado para ser utilizado en esta área. 
 
Como se mencionó en la introducción general, el tejido óseo se organiza en 
hueso esponjoso (alrededor del 20% del esqueleto total) y hueso cortical o compacto 
(alrededor del 80% del esqueleto total). Las proporciones de estas dos formas 
arquitectónicas difieren en varias ubicaciones en el esqueleto. El hueso cortical es casi 
sólido, con un 10% de porosidad, en el otro extremo, el hueso trabecular presenta una 
porosidad entre el 50 al 90%, lo que hace que su módulo y su máxima resistencia a la 
compresión sean aproximadamente 20 veces inferiores a la del hueso cortical [Salgado 
et al. 2004]. 
In vitro, los andamios deben tener suficiente resistencia mecánica para soportar 
las presiones hidrostáticas y para mantener los espacios necesarios para el crecimiento 
celular y la producción de matriz [Leong, K. F. et al. 2003]. In vivo, y debido a que el 
hueso está siempre bajo estrés continuo y remodelamiento, las propiedades mecánicas 
de la construcción implantada deberían coincidir idealmente con las de los huesos, de 
Figura II.6: Fuerza de Compresión y Módulo Elástico de las matrices PEC y PEC-US. Los 
resultados presentados son los valores promedios obtenidos de 5 ensayos independientes. 
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modo que sea posible una movilización temprana del sitio lesionado. Además, la 
velocidad de degradación de los andamios debe ajustarse de manera adecuada con la 
tasa de crecimiento del tejido nuevo, de tal manera que cuando el sitio de la lesión esté 
totalmente regenerado, el andamio se halla degradado totalmente [Salgado et al. 2004]. 
II.3.5 Ensayos biológicos 
Como se indicó previamente, una propiedad fundamental de un biomaterial que 
será empleado como scaffold en ingeniería de tejidos es la biocompatibilidad; es decir, 
que soporte la actividad celular normal sin inducir una respuesta inflamatoria o inmune 
inadecuada [Williams, D. F. 2008]. Los cultivos celulares in vitro son modelos ideales, y 
son el primer paso antes de los estudios in vivo, para la observación y el análisis de las 
interacciones células-scaffold y la influencia de los materiales en el comportamiento 
celular respecto a su biocompatibilidad y citotoxicidad. Representa un sistema 
relativamente sencillo y controlado, que permite evaluar la respuesta biológica, 
mediante el análisis y la observación de las interacciones y/o señales e influencias con 
un determinado material para adecuarlo a requerimientos de crecimiento y 
diferenciación celular in vitro, con el mantenimiento de un fenotipo y función celular 
deseados, analizando su biocompatibilidad y posible citotoxicidad [Thompson et al. 
2015].  
Para estos estudios algunos investigadores emplean cultivos de células madres o 
directamente cultivos celulares propios del tejido que se quiere reparar [Costa-Pinto, A. 
R. et al. 2011; Levengood & Zhang 2014]. Por otro lado, para estudiar la posible 
citotoxicidad de los biomateriales un buen modelo celular son los macrófagos; estas 
células son los actores principales del sistema inmune que van a reaccionar frente a 
cuerpos extraños, aumentando marcadamente los niveles de citoquinas pro-
inflamatorias como interleuquina-1β (IL1β) y factor de necrosis tumoral (TNFα), así 
como la producción de óxido nítrico (NO) [Fernandez et al. 2014]. Se ha cultivado con 
éxito un gran número de células en matrices de Qo 2D y 3D que prevén terapias 
regenerativas basadas en células, entre ellas queratinocitos, condrocitos, osteoblastos, 
hepatocitos y células de Schwann [Oliveira, S. M. et al. 2008; Rodríguez-Vázquez, M. et 
al. 2015; Zhang, J. et al. 2016]. 
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II.3.5.1 Ensayo de morfología y crecimiento de células MC3T3-E1 
preosteoblásticas 
La evaluación biológica incluye la prueba de células en cultivo in vitro (MC-3T3) 
también reportada en trabajos anteriores [Kong, L. et al. 2005; Lee, J. S. et al. 2014; 
Rodríguez-Vázquez, M. et al. 2015; Yamaguchi, K. et al. 2016]. Cuando las monocapas 
de células MC3T3-E1 llegaron a un 70% de confluencia, se sembraron en una placa de 
cultivo de 24 pocillos que contenían membranas PEC y PEC-US. Luego de 72hs en estufa 
de cultivo a 37°C, se extrajo el medio de cultivo de cada set de matrices y se colorearon 
con Giemsa. Se observaron al microscopio invertido y se fotografiaron (Figura II.7). 
Puede verse que las células presentan una forma redondeada sobre los dos tipos de 
scaffolds analizados. Se evaluó el número de células/ campo, en 7 campos 
representativos, con un aumento de 10X. Se encontró que en las matrices PEC-US había 
36 ± 2 células/ campo, siendo este un valor similar a las células que crecieron sobre las 
matrices PEC (35 ± 4 células/ campo), es decir que no se encontraron diferencias 
estadísticamente significativas entre ambas condiciones. Estos resultados sugieren que 
las células interaccionan igualmente con las matrices de PEC, independientemente del 
tratamiento de sonicación. 
 
  
Figura II.7.: Fotografías representativas de células MC3T3-E1 cultivadas sobre matrices PEC (A) y PEC-
US (B), durante 72hs. Objetivo 10X. 
A B 
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II.3.5.2 Cultivos de macrófagos murinos RAW264.7 
Los macrófagos actúan durante la inflamación de la cicatrización de heridas y 
contra las infecciones bacterianas, y por lo tanto representan un buen modelo para 
investigar la citotoxicidad. Para investigar si las matrices podrían generar algún efecto 
citotóxico se utilizaron cultivos de macrófagos RAW 264.7.  La Figura II.8 muestra la 
presencia de macrófagos no sólo en la superficie, sino también inmersos en la red 
polimérica de las matrices PEC y PEC-US (Fig. II.8 A y B) independientemente del 
procedimiento de compatibilización. Luego de 72 horas de cultivo, las células mostraban 
un aspecto redondeado sin extensiones o procesos citoplasmáticos, sugiriendo que no 
habría un proceso de activación in vitro. 
 
II.3.5.2.1 Viabilidad celular 
Para evaluar la viabilidad celular sobre las matrices PEC y PEC-US se estudió la 
cinética de crecimiento de células RAW 264.7, sembradas sobre los scaffold y cultivadas 
por 72hs, por medio del método de MTT. Este ensayo representa la actividad 
mitocondrial (enzimática) presentes en una célula viva capaz de reducir el MTT. Las 
pruebas de citotoxicidad que utilizan cultivos celulares han sido aceptadas como el 
primer paso para identificar compuestos activos y para pruebas de bioseguridad [Berger, 
J. et al. 2004; Costa-Júnior, E. S. et al. 2009]. Se expresaron los datos obtenidos como 
porcentaje respecto del basal (cantidad de células crecidas sobre la superficie de plástico 
Figura II.8: Morfología de células RAW 264.7 fotografiadas con un aumento de 100X. Células teñidas 
con Giemsa luego de 72hs de cultivo sobre matrices PEC (A) y PEC-US (B). 
A B 
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control). En la Figura II. 9 puede observarse que no hubo diferencias significativas en la 
proliferación celular tanto sobre las matrices PEC como sobre las matrices PEC-US, 
siendo ambos valores comparables con la condición control, mostrándose 
biocompatibles en todas las condiciones. 
 
II.3.5.2.2 Producción de NO: 
Se evaluó la posible citotoxicidad mediante la liberación de óxido nítrico (NO) al 
medio, empleando el modelo de macrófagos murinos RAW 264.7, luego de 72hs de 
cultivo. La Tabla II.1 muestra que la producción de NO fue similar tanto cuando las 
células fueron cultivadas en plástico (en las placas de cultivo control) como cuando 
fueron cultivadas en las matrices PEC o PEC-US, no encontrando diferencias 
significativas bajo las diferentes condiciones experimentales.  
Por lo tanto, estos resultados sugieren que ninguno de los scaffolds, PEC o PEC-
US, ejercen citotoxicidad in vitro sobre los macrófagos RAW 264.7. 
 
Figura II.9: Proliferación celular de macrófagos RAW 264.7, determinado por el 
ensayo MTT a 72hs, en matrices control, PEC y PEC-US. 
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Como se ha comentado previamente, el Qo se considera un polímero no tóxico 
y biológicamente compatible [Aranaz, I. et al. 2009]. Está aprobado para aplicaciones 
dietéticas en Japón, Italia y Finlandia; y ha sido aprobado por la Administración de 
Drogas y Alimentos (FDA, por sus siglas en inglés) para su uso en vendajes para 
heridas [Wedmore, I. et al. 2006; Croisier & Jérôme, 2013]. Sin embargo, ciertas 
modificaciones implementadas en el Qo podrían hacerlo más o menos tóxico y cualquier 
reactivo residual debe eliminarse con cuidado [Dash, M. et al. 2011]. 
Las pruebas clínicas realizadas con biomateriales a base de Qo no informan 
reacciones inflamatorias o alérgicas después de la implantación, inyección, aplicación 
tópica o ingestión en el cuerpo humano [Chatelet, C. et al. 2001; Dash, M. et al. 2011; 
Rodríguez-Vázquez, M. et al. 2015]. 
Tabla II.1: Óxido nítrico (NO) producido por macrófagos RAW 264.7 cultivados en placas de cultivo 
estándar (control), y en matrices PEC y PEC-US. Los resultados se expresan como el promedio de NO 
(nmol/ml) ± SEM para n=4 
Muestra NO[nmol/ml]
Control Plástico 3,83 ± 0,60
PEC 3,73 ± 0,62
PEC-US 3,98 ± 0,66
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II.4 CONCLUSIONES PARCIALES 
En este trabajo se logró desarrollar un biomaterial basado en hidrogeles de 
polisacáridos de origen natural, quitosano y carboximetilcelulosa; con aplicación de 
ultrasonido durante su síntesis.  
Se analizó la degradación ultrasónica de la solución de quitosano y de la solución 
de carboximetilcelulosa, indicando que ambos polisacáridos exhibieron un 
comportamiento similar en solución con una conformación de ovillo expandido en un 
buen solvente; y se determinó que el tiempo óptimo para compatibilizar la mezcla de 
ambos polisacáridos fue de 20 minutos.  
Se caracterizó la morfología de las matrices obtenidas PEC y PEC-US mediante 
SEM. El análisis de las imágenes de SEM y el método espectroscópico FTIR demostraron 
que el andamio obtenido aplicando ultrasonido durante su preparación presentaba una 
distribución de tamaño de poro y superficie más homogénea, en comparación con los 
obtenidos sin ultrasonido. Este resultado indicó que se logró un enlace covalente entre 
los dos polisacáridos.  
La cinética de hinchamiento se estudió e interpretó en función de las diferencias 
estructurales, encontrándose mecanismos distintos entre los dos tipos de andamios.  
PEC-US exhibió un mecanismo de transporte de agua difusivo, mientras que el 
comportamiento de hinchamiento de PEC es un proceso de difusión no Fickiano, 
controlado por la relajación de las cadenas de polímero.  
Además, se evaluó la posible citotoxicidad in vitro de los andamios utilizando 
cultivos de macrófagos RAW 264.7. Este ensayo no mostró evidencia de citotoxicidad, 
lo que sugiere que los biomateriales PEC obtenidos en condiciones de ultrasonido 
podrían ser útiles en el campo de la ingeniería de tejidos óseo-cartilaginoso. 
Los resultados obtenidos demuestran que el ultrasonido es una metodología 
muy eficiente para compatibilizar complejos polielectrolitos, exhibiendo propiedades 
mejoradas en comparación con la simple mezcla de los dos polisacáridos. La aplicación 
de esta técnica no parece influir en las propiedades de biocompatibilidad del scaffold 
obtenido. 
  
  CAPÍTULO III 
Refuerzo nano-cerámico de 
matrices poliméricas  
 








Los cerámicos son compuestos inorgánicos, no metálicos que presentan 
estructura cristalina. Los más utilizadas en el campo de la ingeniería biomédica y la 
sustitución / regeneración ósea son las apatitas, siendo la más conocida la hidroxiapatita 
(HAp), cuya fórmula es Ca10(PO4)6(OH)2, fosfato tricálcico (TCP), Ca3(PO4)2 y alúmina 
(Al2O3). Las apatitas pueden ser de origen natural (por ejemplo: Hidroxiapatita coralina) 
o sintéticos (obtenida por vía química); se integran rápidamente al hueso y si bien no 
son degradables, se pueden tener apatitas con baja tasa de degradación dependiendo 
de los tamaños de partículas, cristalinidad y trazas de otros elementos, tales como Na+, 
Sr2+ o aniones como Cl- o CO3- que interfieran en la estructura cristalina de la apatita 
[Salgado et al. 2004]. El TCP es un biocerámico bioabsorbible, ya que el organismo es 
capaz de metabolizarlo y degradarlo en compuestos que pueden ser absorbidos, o bien 
desechados por completo. Su tasa de bioabsorción depende sobre todo del estado 
cristalino; por ejemplo la tasa de degradación de ɑ-TCP (la forma polimórfica de alta 
temperatura del TCP) es mayor que la de β-TCP (forma polimórfica de baja temperatura 
del TCP, estable a temperatura ambiente). Debido a factores que ocurren in vivo, como 
la actividad osteoclástica, las tasas de degradación / disolución de estas cerámicas son 
difíciles de predecir. Esto podría presentar un problema porque si se degrada demasiado 
rápido comprometerá la estabilidad mecánica del scaffold, que es baja por sí misma. Al 
mismo tiempo, esto aumentaría dramáticamente las concentraciones de PO4-3 y Ca+2 
extracelular local, que eventualmente pueden causar la muerte celular, como lo 
demuestran diversos autores [Adams, C. S. et al. 2001; Jones et al. 2003; Khan et al. 
2008; Salgado et al. 2004; Rezwan et al. 2006, Vallet-Regi 2003]. La alúmina es muy 
estable ya que no reacciona con el ambiente tisular y por lo tanto presenta gran 
estabilidad química. Así, ordenados en velocidad de disolución creciente se obtiene el 
siguiente orden:  
HAp cristalina << β-TCP << ɑ-TCP << HAp amorfo. 
A pesar de mostrar una buena resistencia a la compresión, las cerámicas son 
frágiles y poseen una baja resistencia a la tracción, tensión o fractura respecto del hueso, 
por lo que no pueden ser usadas en sitios donde se manifiestan altos valores de estrés 
por torsión, flexión o esfuerzo [Salgado et al. 2004]. Por estas razones su uso se limita a 
ciertas aplicaciones como a la odontología, utilizándolas en cirugía dental o en la 
reconstrucción cráneo-maxilofacial; y en ortopédica para rellenar defectos óseos y 
recubrir superficies metálicas de implantes, para mejorar la integración de la prótesis 
con el hueso del huésped, como la fusión espinal, el tratamiento de fracturas y la cirugía 
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de revisión27 [Lee, J. S. et al. 2014]. Varios trabajos [Grynpas, M. D. et al. 2002; Salgado 
et al. 2004; Beladi, F. et al. 2017] han demostrado que al usar cerámicas con o sin el 
agregado de células, se podrían obtener buenos resultados con respecto a la 
regeneración ósea.  
 Los polímeros biodegradables se han utilizado como aglutinantes para HAp y 
TCP, con el fin de superar los problemas de fragilidad y la dificultad de dar forma a los 
materiales cerámicos duros, y para adaptarse a los defectos óseos. La adición de 
polímeros biodegradables como poli (ácido glicólico), poli (ácido láctico) y poli (d, l-
láctico-co-ácido glicólico) (PLGA) a las cerámicas de fosfato de calcio permitiría una 
mejor manipulación y control tanto sobre la macroestructura como sobre la 
microestructura, en la conformación de materiales compuestos para su aplicación a los 
defectos óseos. Al mismo tiempo, se ha demostrado que el refuerzo de polímeros con 
biocerámicos mejora las propiedades mecánicas y la osteoconductividad [Rizzi 
2001]. Los compuestos de polímero / biocerámico biodegradables son, por lo tanto, 
materiales prometedores para el reemplazo de injertos óseos y, como tales, se han 
investigado intensamente en la última década [Rizzi 2001, Kim et al. 2006; Manjubala, I. 
et al. 2018]. 
El objetivo es encontrar un material que pueda modelarse y simular las 
propiedades mecánicas y biológicas del hueso, por ello los biocerámicos de fosfato de 
calcio, como la HAp y el TCP, al tener una similitud química y estructural con la fase 
mineral del hueso nativo, poseen gran biocompatibilidad. De hecho, el tejido óseo es un 
compuesto de cristales aciculares de apatita que miden unos 40 nm de largo y 1,5-3 nm 
de ancho [Welsch & Sobotta 2008]. Los cristales de nano-hidroxiapatita (nHAp) se 
encuentran inmersos en una matriz proteica de colágeno (tipo I) y de proteínas no 
colágenas (proteoglicanos, osteocalcina, osteonectina, osteopontina, sialoproteínas, 
fibronectina, trombospondina, vitronectina y factores de crecimiento). Las interacciones 
de las células osteogénicas con los biocerámicos son importantes para la regeneración 
ósea. Se sabe que las cerámicas bioactivas mejoran la diferenciación así como el 
crecimiento de los osteoblastos [Ambrosio et al. 2001, Kim et al. 2006]. 
III.1.2 Hidroxiapatita 
Debido a las propiedades interesantes de la hidroxiapatita, como se mencionó 
anteriormente, el hecho de ser un biomaterial osteoconductor, osteoinductivo, 
osteogénico y su capacidad de unión ósea [LeGeros, R. Z. 2002; Rodríguez-Vázquez, M. 
                                                             
27  Una cirugía de revisión consiste en un intercambio de los componentes desgastados de una prótesis 
por componentes nuevos.  
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et al. 2015; Beladi, F. et al. 2017; Manjubala, I. et al. 2018], se ha considerado para 
aplicaciones de ingeniería de tejido óseo.  
Micro-HAp (mHAp) y nano-HAp (nHAp) pueden fabricarse sintéticamente [Bezzi, 
G. et al. 2003] o aislarse de fuentes naturales [Cortizo, M. S. et al. 2008; Berghoff, C. F. 
2011]. Se han utilizado diferentes tipos de métodos para obtener HAp a partir de hueso 
natural, como la calcinación térmica, la hidrólisis alcalina y el método de agua 
subcrítica. El método de calcinación térmica generalmente produce mHAp [Lee, J. S. et 
al. 2014]. 
La HAp se ha aplicado ampliamente para crear andamios compuestos para la 
regeneración del tejido óseo, utilizada clínicamente solo como material bioactivo en 
forma de polvo, estructura porosa o cuerpo denso [Wang, M. 2003; Salgado et al. 2004; 
Beladi, F. et al. 2017]. Estudios anteriores han indicado que la HAp, cuando se combina 
con polímeros naturales, forma plantillas adecuadas para que las células crezcan y 
proliferen en ellas. El colágeno, el Qo, la gelatina y la celulosa son polímeros naturales 
utilizados con HAp para la aplicación de la regeneración ósea [Zhou & Wu 2011; 
Yamaguchi, K. et al. 2016; Beladi, F. et al. 2017; Manjubala, I. et al. 2018]. Sin embargo, 
estos materiales tienen algunos inconvenientes importantes y sus aplicaciones clínicas 
han sido limitadas debido a que su inclusión en los andamios poliméricos aumenta su 
fragilidad y presentan una baja estabilidad mecánica y el hueso nuevo formado en una 
red de HAp porosa no puede sostener la carga mecánica necesaria para la remodelación 
[Kim et al. 2007; Wang 2003; Salgado et al. 2004], lo que impide su uso en la 
regeneración de grandes defectos óseos. Además, dificulta y limita el modelado de los 
andamios poliméricos; y disminuye la tasa de degradación, haciéndola en algunos casos 
extremadamente lenta.  
III.1.3. Bionanocompuestos 
Los materiales denominados bionanocompuestos parecen muy prometedores 
para usos en matrices de polímeros reforzadas con un nanomaterial. Por ejemplo, 
bionanocompuestos formados por ácido poliláctico (PLA) y nanohidroxiapatita (nHAp) 
permiten emular la naturaleza del hueso combinando la tenacidad de la fase polimérica 
la alta resistencia a la compresión de la HAp, generando un material bioactivo con 
propiedades mecánicas mejoradas y amplio rango de degradación [Ferraz et al. 2004, 
Armentano et al. 2010]. Otro de los desarrollos son los nanocompuestos de 
Policaprolactona (PCL)/nHAp o gelatina/nHAp donde se combina la osteoconductividad 
y la biocompatibilidad de la HAp con las propiedades de la PCL y la gelatina [Okamoto & 
John 2013]. Bionanocompuestos poliméricos también se han reforzado con 
nanopartículas de metales (oro, plata, platino, entre otros) para diferentes aplicaciones 
biomédicas tales como microscopía electrónica (preparación de muestras), liberación 




Página | 73  
 
de drogas (vehículo para entrega de drogas, proteínas, péptidos, plásmidos, etc.), efecto 
antimicrobiano, detección, diagnóstico y terapia [Gansel et al. 2009]. Sin embargo, las 
propiedades biológicas de nanopartículas metálicas son aún un campo de estudio e 
investigación. Materiales compuestos con nanoestructuras de carbono también tienen 
amplia aplicación biomédica, especialmente reforzando matrices de polímeros, con una 
potencial aplicación en el refuerzo estructural de andamios biomédicos o para ingeniería 
de tejidos [Harrison & Atala 2007, Vasco et al. 2016]. 
Los compuestos de Qo / nHAp han sido más relevantes para la ingeniería de 
tejidos, debido a su capacidad para aumentar la adhesión celular, inducir una buena 
respuesta proliferativa en los osteoblastos, la resistencia mecánica, la actividad de la 
fosfatasa alcalina, la adsorción de proteínas, la producción de colágeno tipo I y la 
expresión de otros marcadores de diferenciación osteogénicos. Entre otros casos 
exitosos publicados, en un defecto tibial de un conejo se mostró una buena 
regeneración ósea, a las 8 semanas, observada mediante tomografía 
microcomputarizada [Lee, J. S. et al. 2014] 
Por lo tanto, el objetivo de esta parte del trabajo de tesis fue obtener un nuevo 
compuesto degradable, que combine nHAp con un complejo polielectrolito (PEC) 
obtenido a partir de quitosano (Qo - polielectrolito catiónico) y carboximetilcelulosa 
(CMC - polielectrolito aniónico), utilizando la metodología de ultrasonido (US) descripta 
en el Capítulo II, para su compatibilización. Además, se espera comprobar si el contenido 
de nHAp ejercería un efecto sobre las propiedades del nanorefuerzo cerámico. 
Capítulo III: Refuerzo nano-cerámico de matrices poliméricas 
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III.2 MATERIALES Y MÉTODOS 
III.2.1. Reactivos y drogas 
Los polímeros utilizados para obtener las matrices fueron Quitosano (Qo) de 
medio peso molecular y Carboximetilcelulosa (CMC), adquiridos en Sigma-Aldrich 
Argentina.  
La hidroxiapatita utilizada de dimensiones nanométricas (aproximadamente 200 
nm), se obtuvo a partir de hueso bovino siguiendo un protocolo prediseñado en 
nuestros laboratorios [Fernandez et al. 2011]. 
III.2.2. Caracterización de los polímeros 
Al igual que con el quitosano de alto peso molecular (Sección II.2.2.), se evaluó el 
grado de acetilación (DA) mediante FTIR [Brugnerotto et al. 2011]. El Qo de medio peso 
molecular exhibió un M𝜂 = 258 kDa.  Se utilizó la misma CMC de grado farmacéutico que 
fue descripta en el Capítulo II. 
III.2.3. Obtención de nano-hidroxiapatita 
La hidroxiapatita (HAp) se obtuvo por calcinación de hueso de fémur bovino 
adulto. El mismo se adquirió en un matadero local y se limpió exhaustivamente para 
eliminar los tejidos blandos visibles en la superficie del hueso. Luego se cortó y trituró 
en trozos más pequeños. Las piezas se colocaron en un crisol e incineraron primero con 
un quemador (mechero tipo Bunsen) en triangulo de pipa, bajo campana de extracción. 
Cuando las piezas se convirtieron en cenizas blancas, se trasportó a una mufla eléctrica 
(u horno eléctrico) para eliminar la materia orgánica, a 900 ° C, en condiciones de 
atmósfera normal, utilizando una velocidad de calentamiento de 5 ° C / min con 2 h de 
tiempo de mantenimiento [Ooi et al. 2007], dejándose enfriar luego en un desecador. 
Las cenizas de HAp así obtenidas fueron trituradas en un mortero y se tamizaron 
utilizando un tamiz número 200, con un tamaño de poro 75 µm [Handbook of Chemistry 
and Physics, 67th edition], obteniendo un tamaño de partículas más homogéneo. 
Posteriormente se realizó una suspensión de las mismas en cloroformo a una 
concentración de 0,7% p/v, la cual fue sometida a disgregación mecánica utilizando un 
equipo ULTRA-TURRAX - T25 (UT). El procedimiento se realizó 3 veces durante 10 
minutos a 20.500 rpm, luego 3 veces durante 5 minutos a una potencia de 24.000 rpm, 
manteniendo la muestra en un baño de hielo, y dejando un período de 1 minuto entre 
cada ciclo para estabilizar la temperatura del sistema. A continuación, la mezcla (HAp-
UT) se transfirió a un cristalizador y se dejó evaporar el solvente bajo campana, hasta 
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secarse y obtener un peso constante [Fernandez et al. 2011]. La muestra HAp-UT fue 
analizada por SEM. 
Con el fin de obtener un tamaño de partícula menor, se agregó agua destilada a 
la muestra anterior preparando una suspensión con una concentración de 0,1 % p/v de 
HAp-UT y se sometió a ultrasonido (US) con un equipo HD 60 Bandelin SONOPULS, con 
una frecuencia de 20 KHz y máxima potencia (55 watts) durante 2 minutos utilizando un 
sonotrodo de 6 mm de diámetro (KE - 66) manteniéndolo en baño de hielo. Nuevamente 
el material obtenido fue secado, dejando la suspensión obtenida en una cápsula de 
porcelana sobre platina de calentamiento a 100°C, hasta la evaporación del agua y 
alcanzar peso constante. La muestra final se analizó por Microscopía Electrónica de 
Transmisión (TEM). Las imágenes obtenidas por SEM y TEM fueron procesadas 
utilizando el programa Image - J 1.52a (Wayne Rasband National Institutes of Health, 
USA), y se determinaron los respectivos tamaños promedio de partícula (d). Además, la 
nano-hidroxiapatita (nHAp) obtenida se analizó por FTIR para estudiar su estructura. 
III.2.4. Obtención del biomaterial 
El biomaterial aditivado con nHAp se obtuvo mediante un procedimiento similar 
al descripto en la sección II.2.4. Se preparó una solución (1 % p/v) de Qo de peso 
molecular medio en ácido acético (0,25 % v/v) y otra solución de CMC (1 % p/v) en agua 
destilada, y se llevaron ambas soluciones a pH = 5. A la solución de Qo se le agregaron 
distintas cantidades de nHAp (0,5 %; 1 %; 3 %; 5 %; 10 %; y 20 %) a fin de poder 
compararlas y elegir la concentración más adecuada. Se sometió la mezcla Qo-nHAp a 2 
minutos de ultrasonido a potencia máxima utilizando un aparato HD 60 Bandelin 
SONOPULS que trabaja a una frecuencia de 20 kHz, equipado con punta plana KE - 66 de 
titanio. Se utilizó en esta dispersión de partículas una potencia de salida de 55 W y se 
ajustó la temperatura del recipiente de vidrio con camisa de refrigeración a 20,00 ± 0,02 
°C usando un termostato MGW Lauda RCS6. 
Se prepararon matrices mediante el goteo de la solución de CMC cargada en una 
jeringa de plástico estándar de 20 ml, utilizando una bomba de infusión a jeringa ADOX 
AcTIVA A22 (ADOX S.A., Argentina) para controlar el caudal, sobre la solución de Qo-
nHAp, bajo agitación constante (150 rpm), durante 20 minutos, y se utilizó un aparato 
HD 60 Bandelin SONOPULS a una frecuencia de 20 kHz, equipado con punta plana TT - 
12 de titanio. Con fines comparativos, se preparó una mezcla que no contenía adición 
de nHAp (PEC-US). Se utilizó para compatibilización de los polímeros, una potencia de 
salida de 37 W y se ajustó la temperatura del recipiente de vidrio con camisa de 
refrigeración a 20,00 ± 0,02 °C usando un termostato MGW Lauda RCS6. 
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Finalmente se aislaron las muestras desechando el medio sobrenadante, se 
vertieron en placas de 24 ó 48 pocillos, dependiendo el tamaño final que se deseara 
obtener y se dejó en el freezer a -20 °C durante toda la noche. Luego las matrices se 
liofilizaron en un equipo de laboratorio modelo Scientz 10N (Hinotek, China), hasta 
alcanzar peso constante, para determinar la masa inicial antes de realizar las medidas 
de caracterización. 
III.2.5. Caracterización fisicoquímica de las matrices 
III.2.5.1. Espectroscopia ATR-FTIR 
Con el objetivo de caracterizar la muestra y evaluar las interacciones entre los 
componentes de la matriz obtenida, se realizó una espectrometría infrarroja con 
transformadas de Fourier (FTIR) sobre las matrices con y sin nHAp. Se utilizó un 
espectrómetro Nicolet Magna IR-560 mediante la técnica de reflexión total atenuada 
(ATR). Los espectros se recogieron en el rango de 4000-600 cm-1 con una resolución de 
4 cm-1. El análisis del espectro se efectuó a través del software EZ-OMNIC 8.2.0.387 
(Thermo Fisher Scientific Inc., Madison, WI, USA). 
III.2.5.2. Microscopia SEM 
A fin de estudiar la topografía superficial de las matrices aditivadas con nHAp, la 
superficie de las mismas fue cubierta con oro (con un metalizador Balzers SCD 030, por 
el método de sputtering) y su morfología de superficie fue analizada mediante 
microscopia electrónica de barrido (SEM), en un equipo Phillips SEM 505 (The 
Netherlands), con una aceleración de voltaje de 20 kV. 
III.2.5.3. Microtomografía computarizada (Micro-CT) 
Para estudiar la microestructura de las matrices obtenidas con una técnica no 
destructiva y complementaria a la microscopía electrónica de barrido (SEM), se utilizó la 
microtomografía computarizada con un escáner Micro-CT de escritorio. 
Alternativamente, las muestras se analizaron mediante microtomografía de rayos X 
(MicroCT Bruker SkyScan 1173, Aartselaar, Bélgica). El escáner se ajustó a un voltaje de 
50 kV y una corriente de 800 mA; la muestra fue escaneada por rotación (0–180) a una 
resolución de 7.55 mm del píxel. El tiempo de exposición por proyección fue de 2300 ms 
y no se utilizó filtro. La muestra tenía un tamaño cilíndrico de 13 mm de diámetro y 14 
mm de altura y no se utilizaron agentes de contraste. La reconstrucción de la muestra 
en una imagen 3D se realizó utilizando el software volumétrico 
de reconstrucción NRecon de SkyScan. El programa utiliza un algoritmo FDK 
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(Feldkamp28) modificado con adaptación automática a la geometría de escaneo en cada 
escáner micro-CT. Se cuantificaron los parámetros microestructurales de los volúmenes 
reconstruidos de las exploraciones de Micro-CT haciendo uso del software CT-Analyzer, 
después la binarización de las imágenes tomográficas 2D ("segmentos") para una 
visualización realista en 3D de los objetos escaneados. Los niveles de umbral de las 
imágenes en escala de grises se ajustaron por igual para todas las muestras permitiendo 
una medición y comparación fiables de la porosidad.  
III.2.5.4. Estudio de hinchamiento 
Se determinaron las propiedades de hinchamiento (swelling) de las matrices 
siguiendo el mismo procedimiento descripto en la sección II.2.5.3., incubando las 
muestras en agua estéril (pH = 7,4) a 37 °C, midiendo el cambio en el peso de la matriz 
en función del tiempo de inmersión en la solución [Kim, S. J. et al. 2004; Pasqualone et 
al. 2013]. Se estudió la cinética de hinchamiento y se interpretaron los resultados en 
función de las diferencias estructurales entre las matrices utilizando las ecuaciones II.3 
y II.4 de la sección antes mencionada.  
III.2.5.5. Estudios de degradación 
Al igual que en la sección II.2.5.4, se llevó a cabo un estudio de degradación in 
vitro (acelular, no enzimático) con el fin de investigar la estabilidad estructural de las 
matrices con respecto al tiempo de almacenamiento. Las muestras previamente secadas 
a peso constante por liofilización y pesadas, fueron sumergidas en 2 ml de agua estéril 
(obtenida utilizando un filtro de jeringa de 0,2 µm), en placas de cultivo de 24 pocillos. 
Se las incubó en estufa de cultivo a 37 °C, con una atmósfera de humedad controlada 
conteniendo 5 % de CO2 durante 7, 14 y 21 días. Luego del tiempo evaluado, se retiró el 
agua de los pocillos, se lavaron las muestras para despegar partículas desprendidas 
producto de la degradación y se liofilizaron hasta alcanzar peso constante. Para evaluar 
la degradación de las muestras se utilizó la ecuación II.5.  
III.2.5.6. Pruebas mecánicas 
Con el fin de evaluar las propiedades mecánicas de las matrices, se realizaron 
ensayos para determinar la resistencia mecánica a la compresión y el módulo de 
elasticidad de las mismas, según la metodología previamente descripta en la sección 
II.2.5.5. Las muestras fueron realizadas en placas de cultivo de 24 pocillos, obteniendo 
discos circulares de 13 mm de diámetro y 14 mm de espesor, y liofilizadas hasta alcanzar 
                                                             
28 Feldkamp, L. A., Davis, L. C., & Kress, J. W. (1984). El algoritmo FDK es una fórmula de retroproyección 
por convolución para la reconstrucción directa de una función de densidad tridimensional a partir de un 
conjunto de proyecciones bidimensionales. 
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peso constante. El ensayo se realizó a una velocidad de 5 mm/min hasta alcanzar el 50 
% de comprensión de la matriz. Las determinaciones se realizaron siguiendo la norma 
ASTM D695 (temperatura ambiente). El módulo elástico (Módulo de Young) se calculó 
en base a las Curvas de Tensión vs. desplazamiento generadas por el equipo. Los 
resultados presentados son los valores medios obtenidos a partir de 9 determinaciones 
independientes, bajo idénticas condiciones. 
III.2.6. Ensayos biológicos 
Para los ensayos biológicos, las matrices se elaboraron a medida del pocillo a 
utilizar. Luego de alcanzar el peso constante se colocaron en placa de cultivo de 24 
pocillos y se esterilizaron por exposición a luz UV durante 20 minutos. Luego se lavaron 
las membranas dos veces con DMEM (Dulbeccos’s Modifed Eagles Media) (sin suero y 
sin rojo de fenol). 
III.2.6.1 Cultivos de macrófagos murinos RAW264.7 
Los estudios con macrófagos así como la posible citotoxicidad de las matrices con 
HAp, se realizaron según la metodología descripta en el Capítulo II, sección 2.6.2. 
La única diferencia en el protocolo mencionado anteriormente es que en estos 
cultivos se utilizó DMEM suplementado con 10 % v/v de suero fetal bovino (FBS), en vez 
de 5% v/v para una mejora en la adhesión y proliferación celular. 
Para evaluar la interacción celular con las matrices PEC-US y PEC-US con 1 % y 5 
% de nHAp aditivado, las células RAW264.7 se cultivaron sobre las matrices durante 24 
hs. Luego se lavaron con PBS, se fijaron con p-formaldehído 10 % durante 10 minutos, 
se deshidrataron con metanol durante 5 minutos, se secaron e inmediatamente después 
se metalizaron con oro para su observación por SEM en un equipo Phillips 505 (Holanda) 
III.2.6.2 Viabilidad celular 
A diferencia de la metodología descripta en el Capítulo II, sección 2.6.3. se evaluó 
el ensayo de viabilidad celular con cultivos a 24 y 48hs. 
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III.2.6.3 Evaluación de la citotoxicidad 
La eventual citotoxicidad de las matrices PEC-US y PEC-US aditivadas (1% y 5%) 
con nHAp se evaluó empleando macrófagos RAW264.7. El medio condicionado fue 
retirado a 24 y 48 hs para analizar la producción de óxido nítrico (NO) como se describió 
anteriormente en el Capítulo II, sección 2.6.2.2.; y para la medición de interleuquina-1β 
(IL1β), evaluada mediante la técnica de ELISA. Para la medida se utilizó un kit comercial: 
Mouse IL-1β ELISA kit para IL1β (BD Biosciences OptEIATM). La liberación de citoquinas se 
midió en los medios de cultivo de 48 hs de cultivo de acuerdo a las instrucciones del 
fabricante. Los resultados se midieron empleando un lector de placas de ELISA 
automático (Infinite® F50, Tecan Trading AG, Suiza). 
 




Página | 80  
 
III.3 RESULTADOS 
III.3.1. Obtención y caracterización de nano-hidroxiapatita 
Se caracterizó la HAp obtenida en tamaños micro y nanométricos. Se pueden 
observar en la Figura III.1 A y C, las imágenes de SEM y TEM de las partículas de nHAp 
obtenidas luego de cada uno de los tratamientos aplicados. Es evidente la forma esférica 
y la diferencia de tamaño de partículas entre las tratadas con UT y las tratadas con la 





Figura III.1: A) Imagen de SEM de HAp procesada mecánicamente. B) Gráfico de distribución del diámetro de 
partícula de HAp procesada por UT. C) Imagen de TEM de nHAp procesada por US. D) Gráfico de distribución 
del diámetro de partícula de nHAp procesada por US. 
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En la Figura III.1 B y D se encuentran representados los histogramas de 
distribución de tamaño de partículas y la dispersidad de las mismas. Las partículas 
obtenidas luego del procesado mecánico por UT exhiben un tamaño promedio de d= 
418,7 ± 49 nm, el cual disminuye a 24,5 ± 0,2 nm luego de ser sometidas a US, 
obteniéndose una reducción de 94% aproximadamente en el tamaño final. Este 
resultado demuestra que es posible disminuir el tamaño de las partícula hasta 
dimensiones nanométricas utilizando la combinación de los procedimientos descriptos. 
El tamaño final alcanzado se considera adecuado para actuar como nano-refuerzo en 
scaffolds para ingeniería de tejidos.  
El desarrollo de la nanotecnología, junto con la necesidad de biomateriales 
sintéticos bioactivos y biodegradables, ha llevado al uso de polvos de HAp de tamaño 
nanométrico para producir nanocompuestos para la regeneración ósea. Los materiales 
nanocompuestos se pueden preparar añadiendo nanopartículas inorgánicas o 
nanofibras en diferentes matrices de polímeros. El tamaño de las partículas de relleno 
es un parámetro importante, ya que cuando estos son de tamaño nanométrico tienen 
un gran área de superficie, en comparación con los rellenos convencionales (tamaño 
micro) [Allo et al. 2012]. 
Price & Smith estudiaron el efecto de la irradiación con ultrasonido en diferentes 
polvos de polímeros sólidos insolubles suspendidos en un líquido de soporte, como 
agua, usando ultrasonido de alta intensidad [Price & Smith 1993]. Se informó que solo 
se observan cambios físicos, la irradiación con US dio como resultado cambios en los 
tamaños de partícula con la fragmentación de las mismas, la desaglomeración y la 
modificación de la morfología de la superficie en lugar de provocar la despolimerización, 
como se ha reportado también en otros trabajos [Gogate & Prajapat, 2015]. En nuestro 
laboratorio se pre diseñó un protocolo donde se logró con éxito reducir el tamaño de 
partículas de HAp hasta tamaños de 200 nm [Fernández et al. 2011]. 
Con el fin de caracterizar las cenizas obtenidas y comprobar que se ha obtenido 
HAp, se realizaron medidas de Espectroscopia Infrarroja con Transformada de Fourier 
(FTIR). A partir de este se pudo analizar el espectro infrarrojo de la nHAp observado en 
la Figura III.2, donde se señalan las bandas principales características. Entre ellas, las 
bandas a 3572, 3409 y 632 cm-1 corresponden a la frecuencia de estiramiento de los 
grupos OH estructurales (libre y asociado) en los cristales de HAp. Las bandas a 1090, 
1047, 602 y 570 cm-1 indican la presencia de los grupos PO43-. Además se observan dos 
bandas en 1456 y 1412 cm-1 que corresponden al componente CO32- [Ooi et al. 2007; 
Cox et al. 2015; Sharma et al. 2016]. 
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III.3.2. Caracterización fisicoquímica de las matrices 
III.3.2.1. Espectroscopia ATR-FTIR 
Además del espectro de la nHAp, se realizaron los espectros FTIR de las matrices 
PEC-US, con y sin el agregado de nHAp con el fin de ser comparados y poder observar la 
presencia de las nanopartículas en los scaffolds (Figura III.3).  Los espectros muestran a 
3450 cm−1 la banda ancha característica correspondiente a la vibración de estiramiento 
del grupo –OH de la nHAp y los polisacáridos componentes. La banda a 1090 cm−1 indica 
la presencia de un grupo PO43− [Ooi et al. 2007; Cox et al. 2015; Sharma et al. 2016]. 
Además, los espectros de las matrices muestran dos bandas importantes, la primera 
relacionada con una banda ester (1727 cm-1) y la segunda relacionada con una banda de 
amida (1382 cm-1), debido a la unión covalente en la estructura 0% PEC-US  (CMC-Qo  
sin aditivado de nHAp) y  5% PEC-US (CMC-Qo con 5% de adición de nHAp) [Hobuss et 
al. 2012; Suprarukmi & Sudrajat 2015; Belluzo, M. S. et al. 2016]. 
  
Figura III.2: Espectro FTIR de HAp 
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III.3.2.2. Microscopia SEM 
En las imágenes de SEM (Figura III.4) se observó la topografía de los scaffolds y 
la estructura 3D de los poros obtenidos con y sin el agregado de nHAp. La adición de 
nanopartículas a matrices compuestas puede tener un efecto en la arquitectura porosa 
de los andamios, por ejemplo disminuyendo el tamaño de los poros [Lima, P. A. et al. 
2013; Teimouri, A. et al. 2015] o puede no tener ningún efecto en las dimensiones de 
los poros pero sí en su interconexión [Kim, H. L. et al. 2015; Saravanan, S. et al. 2016]. 
En todos los casos, se observó una estructura altamente porosa tridimensional 
con buena interconexión entre los poros, con porosidades que exceden el 70%. En el 
Capítulo II, sección 3.4.2. se mencionó la importancia de la existencia de poros en la 
estructura polimérica y que esta es crucial para la adecuada proliferación celular.  
 
Figura III.3: Espectro FTIR de HAp (en color AZUL), de las matrices sin agregado de n-HAp (0% PEC-
US; en color turquesa); y de las matrices aditivadas con 5% de nHAp (5% PEC-US; en color violeta). 








Figura III.4: Micrografías SEM de la superficie de las matrices sin nHAp (A y D); y con 5% (B y 
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III.3.2.3. Tomografía micro-computada (Micro-CT) 
La micro-CT es una imagen de rayos X en 3D, por el mismo método utilizado en 
las exploraciones por TAC en el hospital (o "CAT"), pero a pequeña escala con una 
resolución masiva. Realmente representa la microscopía 3D, donde la estructura interna 
de objetos a escala muy fina se crea de forma no destructiva. En líneas generales, el 
proceso consiste en la adquisición sucesiva de imágenes generadas por la absorción 
parcial de Rayos X, donde la absorción de la radiación es proporcional a la densidad del 
material. Con las imágenes adquiridas se reconstruye un volumen tridimensional de la 
probeta. También es posible diferenciar fases de distinta densidad debido a que se 
representan por diferentes niveles de grises. Mediante la aplicación de sucesivas 
binarizaciones es posible cuantificar volumétricamente las distintas regiones. Esta 
técnica novedosa puede ser utilizada como complemento de las imágenes SEM [Faraj et 
al. 2009]. Es por ello que los escáneres microtomográficos (micro-CT o µCT) permiten la 
caracterización 3D de este tipo de andamios poliméricos, así como su interacción con 
tejidos no mineralizados [Guldberg et al. 2003]. La reconstrucción 3D de secciones en 
serie de las imágenes escaneadas puede determinar la porosidad, el tamaño de los 
poros, la interconectividad de los mismos y la microarquitectura 3D en general. Por ello 
que la microtomografía surge como una herramienta poderosa para abordar este tipo 
de estudios y está siendo ampliamente utilizada [Darling & Sun 2004; Shearer et al. 
2016; Ramandi et al. 2016]. 
El equipo Micro-CT está compuesto por varios componentes principales: tubo de 
rayos X, filtro de radiación y colimador (que enfoca la geometría del haz a una 
proyección de haz de abanico o cono), soporte de muestras y cámara de dispositivo de 
detección de fósforo / carga acoplada (Figura III.5). La reconstrucción de una imagen 3D 
se realiza rotando la muestra (para sistemas de escritorio) para generar una serie de 
proyecciones 2D que se transformarán en una representación 3D utilizando un proceso 
digital llamado back-projection [Boerckel, J. D et al. 2014]. Esta modalidad de imagen no 
destructiva puede producir imágenes en 3D y mapas 2D con voxels29 que se acercan a 1 
μm, lo que le otorga una resolución superior a otras técnicas como la ecografía y la 
resonancia magnética (RMN). 
En la Figura III.6 se observan las imágenes obtenidas a través del análisis 
tomográfico no destructivo del Micro-CT, pudiéndose observar imágenes 2D de los 
planos de análisis [xy] de la parte superior de la longitud de los andamios PEC-US sin 
nHAp (figura III.6 A) y con 1, 3 y 5% de nHAp aditivada (figura III.6 C, E y G, 
respectivamente), e imágenes de los planos [yz] en la longitud media de los andamios 
                                                             
29 Voxels: del inglés volumetric pixel 
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PEC-US sin nHAp (figura III.6 B) y con 1, 3 y 5% de nHAp aditivada (figura III.6 D, F y H, 
respectivamente). 
 
La técnica permitió caracterizar la porosidad, observar su disposición y 
morfología en el volumen estudiado, comprobando la distribución espacial de los poros 
y su interconectividad, encontrándose isotropía en todo el scaffold, demostrando el 
correcto procesamiento del material y su homogeneidad. 
A través del software volumétrico de reconstrucción NRecon de SkyScan se 
pudieron componer los cortes transversales de las proyecciones angulares del Micro-
CT adquiridas a través de las matrices. Los cortes reconstruidos se pueden observar en 
la Figura III. 7. para los andamios PEC-US sin nHAp (figura III.7 A) y con 1, 3 y 5% de nHAp 
aditivada (figura III.7 C, E y G, respectivamente). En todos ellos se puede observar que 
la porosidad de los andamios no es sólo superficial, sino que los poros están distribuidos 
homogéneamente a lo largo y ancho de todo el scaffold, así como se evidencia la 
interconectividad de los poros, confirmando los resultados obtenidos a través de las 
imágenes SEM. Además se puede observar que la adición de la nanocerámica al andamio 
no produce un efecto visible en el tamaño de los poros ni en su microarquitectura. 
Figura III.5: Principales componentes de un escáner de tomografía microcomputada. 
Adaptada de [Boerckel, J. D et al. 2014]. 















Figura III.6: Análisis tomográfico no destructivo en Micro-CT. Imágenes 2D de los andamios PEC-US sin 
nHAp (A y B) y PEC-US con 1, 3 y 5 % de nHAp aditivada (C-H), obtenidos al colocar los planos de análisis 
[xy] de la parte superior de la longitud del andamio (imágenes A, C, E y G) e [yz] en la longitud media 
del andamio (imágenes B, D, F y H). 















Figura III.7: Reconstrucción 3D a lo largo de los planos ortogonales [xy], [xz] e [yz], a través del software 
volumétrico de reconstrucción NRecon de SkyScan, de las imágenes obtenidas por Micro-CT de las 
matrices PEC-US sin nHAp (A) y con 1, 3 y 5% de nHAp aditivada (C, E y G, respectivamente). Evidencia 
de nanopartículas aglomeradas en las matrices (B, D, F y H). 
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El software también permite identificar con distintos colores diferentes fases 
dentro del scaffold, por medio de las diferentes densidades obtenidas en los cortes 
realizados, por lo cual se coloreó en tonos naranjas la nHAp, encontrándose algunas 
partículas de tamaños no nanométricos en los andamios con 1, 3 y 5% de nHAp aditivada 
(que se muestran en las figuras III.7 D, F y H respectivamente), incrementándose la 
cantidad de las mismas a medida que aumenta el porcentaje de carga de la nHAp. El 
análisis tomográfico revela una distribución uniforme de las partículas cerámicas en la 
matriz. Estas partículas de mayor tamaño pueden deberse a aglomeraciones de las 
nanopartículas que no pudieron desglosarse eficientemente con el tratamiento inicial 
de US aplicado a la mezcla Qo-nHAp. A su vez, se muestra que no hay partículas de nHAp 
en el andamio PEC-US que no tiene aditivada las nanopartículas (figura III.7 B).  
A través de este estudio, se evidenció la potencialidad de la técnica para el 
diseño, desarrollo, control de calidad y distribución de fases de este tipo de materiales, 
así como para la caracterización estructural de biomateriales. La técnica permitió la 
visualización de las nanopartículas aglomeradas, no visibles con los métodos de imagen 
convencionales. A medida que los sistemas de Micro-CT de mayor resolución y más 
velocidad estén disponibles para los estudios in vitro e in vivo, surgirán nuevas 
aplicaciones relacionadas con la ingeniería de tejidos. 
III.3.2.4. Estudio de hinchamiento 
La Figura III.8 muestra el porcentaje de swelling o hinchamiento de las matrices 
PEC-US y PEC-US con 0,5; 1; 3 y 5% de nHAp en función del tiempo. Se puede observar 
que el comportamiento de todas las matrices es similar, alcanzando un máximo entre 1 
y 2 minutos en todos los casos, hasta los 6 minutos de incubación, con un valor de 
hinchamiento máximo entre 450 y 600%. Estos resultados se encuentran dentro de los 
valores típicos reportados para otros hidrogeles, como la mezcla quitosano/ PEGF, que 
adquirió un porcentaje de swelling en el rango de 250-370% [Doulabi et al. 2013], la 
muestra quitosano/PVA, obtuvo un porcentaje de hinchamiento entre 400 y 700% 
[Costa-Júnior et al. 2009], o matrices con distintas composiciones de CMC que reportan 
valores entre 200 y 1000% [Chang et al. 2010].  
Algunos reportes indican que la capacidad de hinchamiento se redujo 
significativamente mediante la adición de nanopartículas a matrices con Qo diseñadas 
para regeneración ósea [Peter, M. et al. 2010; Pattnaik et al. 2011; Saravanan et al. 
2016]; o por el contrario, se indicó un aumento en la capacidad de absorción de agua 
[Teimouri et al. 2015]. En este caso, no se encontraron diferencias significativas entre 
las distintas curvas, correspondientes a las matrices con y sin el agregado de nHAp, ni 
tampoco entre los distintos porcentajes de nHAp aditivado. Este resultado puede ser 
atribuido al bajo porcentaje de nHAp incorporada y a la homogénea dispersión obtenida. 
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Por otro lado, el tamaño de poro similar, obtenido para los diferentes scaffold, podría 
también ser responsable del comportamiento de swelling observado. 
 
III.3.2.5. Estudios de degradación 
Con el objetivo de analizar la estabilidad y el grado de degradación de las 
membranas, se realizó un ensayo de degradación a 7, 14 y 21 días. Los resultados se 
expresaron como la media ± SEM y fueron obtenidos a partir de un experimento 
realizado por cuadruplicado para cada tipo de scaffold. Se tomó como dato basal los 
valores obtenidos a 7 días.  
Cómo se mencionó anteriormente, el agregado de nanopartículas a las matrices 
puede llegar a producir un cambio significativo en las propiedades fisicoquímicas y en la 
degradación del material. Se ha reportado una disminución de la degradación de los 
andamios [Peter, M. et al. 2010] 
Como se observa en la Figura III.9, se encontró un aumento en la pérdida de 
peso para cada tipo de scaffold analizado, en función del tiempo de degradación, siendo 
la diferencia estadísticamente significativa a los 21 días de ensayo. Por otro lado, no se 
Figura III.8: Cinética de hinchamiento para las matrices PEC-US, sin el agregado de 
nHAp, y con 0,5; 1; 3; y 5% de nHAp aditivada. 
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encontraron demasiadas diferencias entre las matrices, es decir el agregado de nHAp no 
influenció demasiado sobre la degradación de las mismas, aunque parece haber una 
tendencia a disminuir con el agregado de nHAP. Sólo se encontraron diferencias 
estadísticamente significativas luego de 21 días de degradación para el caso de los 
scaffolds que contenían 0,5 y 5% de nHAp agregada. 
 
Es de esperar que la tasa de degradación de la matriz in vivo ocurra a una 
velocidad controlada, de modo que mientras el tejido se regenera, las cargas que se 
producen sobre el mismo puedan ser soportadas por el scaffold, y a su vez este pueda 
ir siendo reemplazado por nuevo tejido [Levengood & Zhang 2014]. En este caso, 
realizando una proyección (Figura III.10), las matrices obtenidas se degradarían 
completamente luego de 4,4 meses (para PEC-US sin la inclusión de nHAp); de 5,3 meses 
(para las matrices PEC-US con agregado de 1% de nHAp), o de 6,1 meses 
aproximadamente (para las matrices PEC-US con agregado de 5% de nHAp), valores 
compatibles con la regeneración del tejido óseo. Según bibliografía la tasa de 
degradación “adecuada” para una matriz varía según que función cumpla en la zona 
donde se quiera aplicar. Por ejemplo, para defectos óseos en la región espinal debe ser 
de 9 meses o más; mientras que para aplicaciones cráneo-maxilofaciales, debe ser de 3 
a 6 meses [Bose et al. 2012], debido a la diferencia de carga que soportan. Sin embargo, 
Figura III.9: Gráfico de degradación acelular a 7, 14 y 21 días, expresado como % de pérdida en 
peso para las distintas matrices PEC-US, con y sin el agregado de nHAp, con n=4. Diferencias vs 
7 dias: * p<0.05; ** p<0.01; *** p<0.001. Diferencia vs S/HAp: $ p<0.05 
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existen otros factores, asociados con la morbilidad, que pueden requerir tiempos de 
degradación más prolongados, entre ellos la edad y la condición fisiopatológica previa 
del paciente receptor [Wang, M. 2003]. 
 
III.3.2.6. Pruebas mecánicas 
Una preocupación importante son las propiedades mecánicas de los scaffolds. Se 
ha informado que las características mecánicas pueden influir significativamente en la 
osteointegración entre los implantes y los tejidos circundantes, así como en los 
comportamientos celulares. El hueso natural exhibe propiedades biomecánicas 
superelásticas con un valor de módulo de Young en el rango de 1 a 27 GPa, dependiendo 
de qué tipo de hueso se trate, si es un hueso cortical o uno esponjoso, así como de 
distintos factores (edad, enfermedades previas del paciente, etc.). El hueso cortical 
posee un módulo de Young y una resistencia a la compresión de 15-20  GPa y 100-
200  MPa, mientras que el hueso trabecular posee un rango de 0.1-2  GPa y 2-20  MPa, 
respectivamente [Saravanan et al. 2016]. Los andamios ideales deberían imitar la 
Figura III.10: Gráfico de proyección de degradación de las matrices PEC-US sin 
agregado de nHAP (negro), y PEC-US con agregado de 1% nHAP (rosa) y 5% nHAp 
(violeta). 
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resistencia, la flexibilidad y las propiedades mecánicas, a fin de evitar posibles efectos 
que inducen la reabsorción ósea y la consiguiente falla del implante [Wu et al. 2014].  
El comportamiento mecánico de las diferentes matrices se estudió mediante el 
ensayo de compresión, analizando las curvas tensión vs deformación, obtenidas a partir 
de las medidas realizadas. La Figura III.11 presenta los valores obtenidos para el módulo 
elástico (en MPa) expresados como el promedio ± SEM, a partir de 9 determinaciones 
independientes para cada scaffold. 
 
El Qo tiene propiedades mecánicas de bajas a moderadas, lo que limita su uso en 
aplicaciones de carga [Costa-Júnior et al. 2009; Zhang, Y. et al. 2003]. Sin embargo, se 
esperaba que la adición de nanopartículas mejore las propiedades mecánicas, como se 
ha reportado en otros trabajos [Shokri et al. 2015; Teimouri et al. 2015; Saravanan et al. 
2016]. A su vez, la fragilidad de la cerámica de HAp se puede minimizar mediante la 
incorporación de Qo, evitando la posibilidad de migración de partículas de HAp [Lima et 
al. 2013; Kim, H. L. et al. 2015].  
Los rellenos de tamaño nanométrico pueden formar una interfaz más estrecha 
con la matriz de polímero en los compuestos, y por lo tanto, se espera un alto 
rendimiento en las propiedades mecánicas. Además, las propiedades intrínsecas de los 
rellenos de tamaño nanométrico contribuyen a las diferentes interacciones entre las 
partículas de relleno y la matriz de polímero. Esto conduce a un aumento en la 
Figura III.11: Módulo elástico (en MPa) obtenido en el ensayo mecánico de 
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resistencia mecánica y la rigidez del material final en comparación con las propiedades 
del polímero sin relleno y de los compuestos con refuerzo de tamaño micrométrico. En 
particular, el tamaño de partícula y la morfología tienen influencias apreciables sobre la 
capacidad de la HAp para reforzar materiales, siendo aquellas con diámetros más 
pequeños y relaciones de aspecto más grandes (longitud / diámetro) las que evidencian 
el efecto más profundo en las propiedades mecánicas [Allo et al. 2012]. Sin embargo, en 
este ensayo, no se encontraron diferencias estadísticamente significativas entre las 
muestras analizadas. Este resultado podría ser consecuencia del bajo contenido de nHAp 
ensayado y de la homogénea distribución de las partículas en el scaffold. 
III.3.3. Ensayos biológicos 
La biocompatibilidad y citotoxicidad de las matrices obtenidas fue evaluada a 
través de su capacidad para soportar la adhesión y el crecimiento de las células Raw 
264.7. 
III.3.3.1 Interacción de macrófagos murinos RAW264.7 con las matrices 
El número de células viables en un andamio 3D es indicativo de compatibilidad e 
idoneidad celular para la aplicación de tejido óseo [Lima et al. 2013]. Las células 
RAW264.7 se cultivaron durante 24hs sobre las membranas de PEC-US sin agregado de 
nHAp y de las matrices PEC-US que contenían 1 o 5% de nHAp. La interacción con las 
matrices se estudió a partir de la observación de las imágenes de SEM (Figura III.12). Los 
resultados indicaron que las células fueron capaces de adherirse a los andamios 3D 
luego de 24hs, mostrando una forma redondeada y proliferando en forma de ramilletes. 
Como hemos informado anteriormente, cuando estas células se exponen a 
citotoxicidad, muestran un citoplasma expandido y vacuolado con varias extensiones, lo 
que sugiere la activación de los macrófagos [Fernández et al. 2014]. 
Estos resultados muestran que los scaffold obtenidos generan un ambiente 
adecuado para el crecimiento celular, presentando una buena biocompatibilidad. 











Figura III.12: Micrografías obtenidas por SEM de las células RAW 264.7 crecidas sobre las matrices 
PEC-US sin nHAp (A y B), con 1% (C y D) o con 5% (E y F) de nHAp, durante 24hs. 
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III.3.3.2 Viabilidad celular 
Para evaluar la viabilidad celular sobre los scaffolds se estudió la cinética de 
crecimiento de las células RAW264.7 sembradas sobre las matrices PEC-US sin agregado 
de nHAp y PEC-US con 0,5; 1; 3 o 5% de nHAp agregada.  
En la figura III.13, se puede observar el gráfico de viabilidad celular evaluado a 
través del ensayo de MTT, luego de 24 y 48hs de cultivo. Puede verse que tanto las 
células crecidas sobre la matriz PEC-US, como las crecidas sobre las matrices PEC-US 
aditivadas con nHAp, tuvieron el mismo comportamiento y son comparables con la 
condición control, sin mostrar diferencias significativas con este. Estos resultados 
sugieren, junto con las imágenes de SEM, que el biomaterial obtenido presenta una 
buena biocompatibilidad y podría ser utilizado en la regeneración de tejidos. 
 
  
Figura III.13: Viabilidad celular de RAW 264.7, por MTT a 24 y 48hs vs. Control (Cultivo sobre 
placas de cultivo estándar). 
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III.3.3.3. Evaluación de la citotoxicidad  
Finalmente, se estudió si las matrices podían generar algún efecto citotóxico, 
empleando el modelo de macrófagos murinos RAW264.7 en cultivo y su capacidad para 
liberar óxido nítrico (NO) al medio en respuesta a agentes citotóxicos, luego de 24 y 48hs 
de cultivo. No se encontraron diferencias significativas en la producción de NO entre los 
macrófagos crecidos en las distintas matrices; tanto PEC-US sin nHAp, como PEC-US 
aditivados con nHAp (0,5%; 1%; 3% y 5%) y la condición control. En la figura III.14 se 
muestran los valores obtenidos a partir estos ensayos.  
Se obtuvieron resultados similares para los niveles de citoquinas (IL-1β) liberadas 
al medio a las 48 hs de cultivo mediante la técnica de ELISA (figura III.15). De modo tal, 
que con este estudio y en los tiempos estudiados, los niveles liberados al medio para los 
distintos marcadores (IL-1β y NO) no presentaron diferencias significativas cuando los 
macrófagos crecen sobre las matrices comparadas con los crecidos sobre la placa de 
cultivo. Sólo se encontraron diferencias estadísticamente significativas para el caso de 
los scaffolds que no contenían nHAp agregada y para las que contenían 0,5 % de nHAp 
agregada, pudiendo evidenciarse que las matrices no mostraban efectos citotóxicos.  
 
  
Figura III.14: Producción de NO de RAW 264.7, luego de 24 y 48hs de cultivo vs. Control. 
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Figura III.15: Producción de IL1β de RAW 264.7, luego de 48hs de cultivo vs. 
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III.4 CONCLUSIONES PARCIALES 
En este capítulo del trabajo se presentaron los resultados de la caracterización 
de la nanohidroxiapatita (nHAp) extraída de hueso bovino y procesada por dos técnicas 
(mecánica y ultrasonido). Las muestras fueron evaluadas mediante SEM o TEM, y las 
imágenes analizadas para obtener los respectivos tamaños promedio (d). El tamaño final 
alcanzado luego del procesado mecánico fue de d= 418,7 ± 49 nm, el cual disminuyó a 
24,5 ± 0,2 nm, luego de ser sometido a US. El resultado obtenido demuestra que es 
posible disminuir el tamaño de partícula hasta dimensiones nanométricas utilizando los 
procedimientos descriptos. Las partículas de nHAp obtenidas se consideran adecuados 
para actuar como nanorefuerzos en scaffolds para ingeniería de tejidos. 
Adicionalmente, el tratamiento por US no sólo disminuye el tamaño de partícula sino 
que mejora la dispersión de los componentes. 
Los resultados de SEM muestran la estructura porosa tridimensional de los 
andamios PEC-US-nHAp, adecuados para la proliferación celular. El análisis FTIR mostró 
interacciones específicas entre los componentes del andamio y la presencia de HAp en 
la estructura. Los estudios de hinchamiento y las pruebas mecánicas indican que el 
scaffold tiene propiedades de hidrogel con buenas propiedades mecánicas. Finalmente, 
no se encontraron efectos de citotoxicidad para ningún andamio. 
Estos resultados nos permitieron concluir que el compuesto PEC-US con 









  CAPÍTULO IV: 
Conclusiones generales  
 
Capítulo IV: Conclusiones generales 
 
 
Página | 101  
 
CONCLUSIONES 
En este trabajo de tesis doctoral se logró desarrollar un biomaterial compuesto 
biodegradable, combinando nano hidroxiapatita (nHAp) con complejos polielectrolíticos 
formados por quitosano (Qo – polielectrolito catiónico) y carboximetilcelulosa (CMC – 
polielectrolito aniónico) para su aplicación en medicina regenerativa. Se analizó la 
degradación ultrasónica de ambos polisacáridos para encontrar las condiciones óptimas 
para compatibilizar la mezcla.  
El análisis de las imágenes SEM demostró que el andamio obtenido aplicando 
ultrasonido durante su preparación presentó una distribución de tamaño de poro y una 
superficie más homogénea, en comparación con los obtenidos sin el proceso de 
ultrasonido. Por otra parte, el análisis del resultado de FTIR sugiere que se logró un 
nuevo enlace covalente entre los dos polisacáridos mejorando la compatibilidad entre 
ambos. Las diferencias estructurales entre los andamios PEC y PEC-US nos permiten 
explicar las diferencias entre los módulos elásticos más altos y la estabilidad más fuerte 
a pH = 7.4 de PEC-US. Además, el porcentaje de hinchamiento máximo obtenido fue 
diferente para los andamios, como resultado de las diferencias estructurales. Por este 
motivo, se eligió continuar trabajando con esta estrategia de compatibilización 
ultrasónica en la segunda parte del trabajo. 
La hidroxiapatita de dimensiones nanométricas fue obtenida a partir de la 
incineración de hueso bovino, mediante un procedimiento desarrollado en nuestro 
laboratorio. La reducción de tamaño promedio de las partículas de HAp obtenidas, fue 
analizada mediante imágenes de SEM y TEM, demostrando que es posible disminuir el 
tamaño de las partículas hasta dimensiones nanométricas, utilizando la combinación de 
los procedimientos descriptos. El tamaño final alcanzado (del orden de los 25nm), fue 
utilizado en la segunda parte del trabajo como nano-refuerzo del scaffold desarrollado 
(PEC-US). Además la reducción del tamaño promedio de partículas resultó importante 
porque mejoró la integración de las mismas en la matriz polimérica. 
Todas las matrices obtenidas con el complejo polielectrolito, con y sin el 
agregado de nHAp, fueron evaluadas por medio de un modelo in vitro, y demostraron 
no ejercer efectos citotóxicos sobre los macrófagos RAW 264.7. Las células fueron 
capaces de adherirse y proliferar, indicando que los scaffolds obtenidos generan un 
ambiente adecuado para el crecimiento celular y una buena biocompatibilidad, lo que 
sugiere que estos materiales podrían ser útiles en la regeneración de tejido óseo-
cartilaginoso. 
Hasta el momento, no se conocen ensayos clínicos de implantes óseos obtenidos 
a través de las técnicas planteadas en este trabajo, como los hay para otros tejidos como 
la piel, donde se han obtenido patentes con posibilidades de éxito de los implantes de 
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en dichos tejidos. Sin embargo, se han empleado terapias regenerativas basadas en 
células madres mesenquimáticas y otras con factores de crecimiento que han favorecido 
efectivamente la formación de nuevo tejido óseo humano. La investigación sobre la 
regeneración de huesos debe orientarse hacia el intercambio fructífero entre las 
disciplinas que cooperan con la ingeniería de tejidos, que está muy cerca de allanar los 
problemas de implantación y restauración de la funcionalidad del tejido óseo. Superar 
el reto redundaría en el beneficio de una gran parte de la población y en una enorme 






1 Atribuida a Isaac Newton pero con varios precedentes 
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